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1 Einleitung 
 
In der ersten Hälfte des letzten Jahrhunderts wurde der Aufbau einer Herz-Lungen-Maschine 
(HLM) beschrieben, die aus Blutpumpen als Herz- und Oxygenatoren als Lungenersatz besteht. 
1953 konnte zum ersten Mal erfolgreich mit Unterstützung einer HLM am offenen Herzen 
operiert werden. Diese Entwicklung gestattete den Operateuren immer größere und 
aufwendigere Eingriffe am erkrankten Herzen. In den folgenden Jahrzehnten konnte ein 
enormer Fortschritt in der Weiterentwicklung der Oxygenatoren erzielt werden, deren 
Haupteinsatzgebiet bis heute weiterhin in der Herzchirurgie (Kardiochirurgie) mit Einsatzzeiten 
von in der Regel unter 3 Stunden liegt.  
 
Seit den 60er Jahren des vergangenen Jahrhunderts gibt es auch Bestrebungen, die HLM bzw. 
deren Modifikationen bei schwersten Erkrankungen von Herz und insbesondere Lunge zur 
jeweiligen Organentlastung für Tage bis Wochen zu verwenden. Dieser langfristige, 
intensivmedizinische Einsatz zur Behandlung von potentiell reversiblen Herz- und 
Lungenschäden wird mit dem Überbegriff Extracorporeal Life Support (ECLS) beschrieben, 
dessen verschiedene Strategien alle den gemeinsamen Ansatz in der zeitweiligen Ruhigstellung 
und damit Erholung des erkrankten Organs beinhalten. Beispielsweise stellt beim Acute 
Respiratory Distress Syndrom (ARDS), einer schweren, jedoch grundsätzlich reversiblen 
Gasaustauschstörung der Lunge, der Langzeiteinsatz von Oxygenatoren heutzutage -besonders 
bei Neonaten- eine Therapieoption dar, da die sonst zur ausreichenden Sauerstoffzufuhr 
benötigten hohen Beatmungsdrücke und Sauerstoffkonzentrationen in der Beatmungsluft die 
bereits vorerkrankte Lunge noch weiter schädigen würden. 
 
Seit Beginn der Langzeiteinsätze der mittlerweile etablierten Membranoxygenatoren, bestehend 
aus mikroporösen Polypropylen-Hohlfasern (PP), muss bei dauerhafter Anwendung mit dem 
nicht vorhersehbaren Übertritt von Blutplasma von der Blut- auf die Gasseite gerechnet werden. 
Dieses zeitlich nicht vorhersehbare Plasma Leakage (PL) führt sowohl zum akuten Verlust von 
benötigten Blutbestandteilen als auch zum Einbruch der unverzichtbaren Oxygenatorleistung, 
weshalb dieses Ereignis als eine besonders gefährliche Akutsituation für den Patienten 
anzusehen ist. Deshalb bedeutet das PL praktisch einen limitierenden Faktor für die Indikation 
von Oxygenatoren mit PP-Membranen für Langzeiteinsätze.  
 
Die Ursachenfindung und Verhinderung von PL war direkt nach Erstbeschreibung in mehreren 
Arbeitsgruppen weltweit Gegenstand wissenschaftlicher Anstrengungen. Trotz intensiver 
Forschung konnten weder solitäre Auslösemechanismen aufgedeckt, das PL künstlich induzier 
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noch der Auftretenszeitpunkt bzw. -wahrscheinlichkeit im Vorhinein exakt bestimmt werden. 
Dieses multifaktorielle Geschehen führte daher zur Entwicklung mehrerer neuer 
Hohlfasermembranen, mit der Zielvorgabe, weniger anfällig oder gar resistent gegenüber dem 
PL zu sein. Die neuen Membranen bestehen aus unterschiedlichen Polymeren oder Silikon, 
werden auf verschiedene Weise produziert und zeichnen sich durch abweichende 
Membraneigenschaften als die der ursprünglichen PP-Membran aus. 
  
Eine solch neuartige Membran repräsentiert die Polymethylpenten-Membran (PMP), die 
aufgrund der nachgewiesenen, adäquaten Sauerstoff- und Kohlendioxidaustauschfähigkeit 
sowie Hämokompatibilität bereits Anwendung in vielen klinischen Zentren gefunden hat. 
Dieser neuen Hohlfaser wird in verschiedenen wissenschaftlichen Studien eine größere PL-
Resistenz bescheinigt.  
 
Ziel dieser Arbeit ist es nun zum einen, die PMP-Membran durch verschiedene in-vitro-
Versuche auf Durchlässigkeit für Fluide und somit PL-Resistenz hin im Vergleich zur 
etablierten PP-Membran zu evaluieren.  
 
Des Weiteren wurde unserer Forschergruppe schon in der Frühphase der Anwendung der PMP-
Oxygenatoren in kardiochirurgischen Abteilungen über eine mangelhafte Transportfähigkeit für 
volatile Narkotika berichtet. Daher beschäftigt sich diese Arbeit zum anderen mit der 
Gastransferleistung der beiden Oxygenatortypen für verschiedene etablierte und moderne 
Narkosegase. Neben den Standardanästhetika Isofluran und Lachgas wurde auch die 
Applizierbarkeit von Xenon, dessen Einsetzbarkeit als Narkosegas derzeit Gegenstand 
intensiver Forschung ist, über PP- und PMP-Oxygenatoren ermittelt. 
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2 Grundlagen 
 
2.1 Oxygenatoren 
 
2.1.1 Oxygenatoren als künstliche Lungen 
 
Künstliche Lungen können Blut mit Sauerstoff (O2) beladen. Dieser Prozess wird als 
Oxygenierung und demnach das künstliche Organ, das diese Aufgabe übernimmt, als 
Oxygenator bezeichnet. Allerdings muss das Organ auch überschüssiges Kohlendioxid (CO2) 
aus dem venösen Blut eliminieren, da immer für beide Gase physiologische Werte im Blut 
erreicht werden müssen. 
 
Der O2-Bedarf in Ruhe liegt beim Erwachsenen in der Regel unter 300 ml/min. Etwa eine 
gleiche Menge an CO2 muss entfernt werden. An diesen Bedingungen orientiert sich die 
Auslegung des Oxygenators als künstliche Lunge. Der Gasaustausch zwischen Blut und Gas 
erfolgt in modernen Oxygenatoren gemäß dem natürlichen Vorbild der Lunge entsprechend den 
Gaspartialdrücken über Diffusion durch Membranen.  
 
Neben den Anforderungen des adäquaten Gasaustausches darf ein Oxygenator keine relevanten 
Beeinträchtigungen des Blutes bzw. Organismus hervorrufen. Daher müssen möglichst 
blutverträgliche Materialien für Oxygenatormembranen wie –gehäuse verwandt werden. Doch 
selbst die geeignetesten Werkstoffe besitzen nicht die hämokompatiblen Eigenschaften wie 
körpereigene, blutkontaktierende Oberflächen, weshalb eine Gerinnungshemmung des Blutes 
für eine extrakorporale Perfusion notwendig wird. 
 
Um eine mechanische Bluttraumatisierung der Blutzellen so gering wie möglich zu halten, 
müssen die fluiddynamischen Bedingungen wie Strömungsführung und -widerstände des Blutes 
so günstig wie möglich gehalten werden. Mit diesen technischen Limitierungen der verfügbaren 
Biomaterialien können Oxygenatoren mit dem Gasaustausch nur Teilfunktionen der Lunge 
übernehmen, da diese z.B. noch an der Immunabwehr und dem Gleichgewicht des Säure-Basen-
Haushaltes beteiligt sind.  
 
Oxygenatoren sind in einem extrakorporalen Kreislauf (Extracorporeal Circulation - ECC) 
integriert. Die ECC besteht zusätzlich aus einem im Oxygenator integrierten Wärmetauscher, 
einem venösen Blutreservoir, einer Blutpumpe, einem arteriellen Blutfilter und einem 
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Schlauchsystem, das mit entsprechenden Kanülen mit dem natürlichen Kreislauf verbunden 
wird (siehe Abbildung (Abb.) 2.9).  
 
Die Haupteinsatzgebiete von Oxygenatoren sind in der Mehrzahl der Fälle die HLM bei 
kardiochirurgischen Eingriffen, bei denen ein kurzfristiger Ersatz von Herz- und 
Lungenfunktion für einige Stunden benötigt wird (Cardiopulmonary Bypass - CPB). Hierbei 
liegen die erforderlichen Blutflussraten in der Größenordnung des physiologischen 
Herzzeitvolumens des Patienten, ebenso die Gasflussraten durch den Oxygenator.  
 
Zusätzlich kommen Oxygenatoren auch zur unterstützenden Behandlung bei Patienten mit 
schwersten, potentiell reversiblen Lungen- oder Herzerkrankungen über Tage bis Wochen auf 
Intensivstationen als extrakorporale Therapieverfahren (ECLS) zur Anwendung. Diese 
Verfahren werden je nach Hauptaufgabe als Extracorporeal Membrane Oxygenation (ECMO) 
oder als Extracorporeal CO2 Removal (ECCO2R) bezeichnet.  
 
Beim ECLS ergeben sich im Gegensatz zum CPB einige Unterschiede. Während des ECLS 
werden die Blutgefässe meist nicht am offenen Thorax und nicht immer veno-arteriell kanüliert, 
sondern meist femoral und oft veno-venös. Die Blutflussraten sind meist geringer und vor allem 
die Anwendung von deutlich längerer Dauer. Dies macht zum einen eine andere 
Blutgerinnungshemmung notwendig und führt zum anderen zu einer vermehrten 
Bluttraumatisierung und inflammatorischen Reaktion des Organismus.  
 
Zunächst gab es keine speziellen Oxygenatoren für den Langzeiteinsatz, doch die genannten 
veränderten Bedingungen, die z.B. das Auftreten eines PL wesentlich wahrscheinlicher werden 
lassen, steigern die Anforderungen an künstlichen Lungen für diese Anwendungsbereiche. 
 
2.1.2 Entwicklungsgeschichte der Oxygenatoren  
 
Bereits 1875 wurde die erste „Beatmungsmaschine“ entwickelt, die jedoch nur die mechanische 
Arbeit der Atemmuskulatur ersetzen konnte und keinerlei direkten Einfluss auf den 
Gasaustausch des Blutes hatte (1). Mit verschiedenen Ansätzen suchten Wissenschaftler in den 
darauf folgenden Jahren nach Möglichkeiten, dem Blut direkt Sauerstoff zuführen zu können. 
Schröder gelang es 1882 erstmals, das in eine Flasche gefüllte Blut mit sauerstoffhaltigem Gas 
zu durchströmen und damit direkt zu oxygenieren.  
 
Im Jahre 1885 brachten Frey und Gruber mittels eines rotierenden Metallzylinders das Blut als 
dünne Filmfläche mit der Umgebungsluft in Kontakt, um damit das Blut mit O2 aufzusättigen. 
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Doch auch weitere Pionierversuche der extrakorporalen Oxygenierung konnten wegen 
fehlenden Möglichkeiten zur Blutgerinnungshemmung nicht etabliert werden, da der direkte 
Kontakt des Blutes mit den Fremdflächen unweigerlich zur Aktivierung des Gerinnungssystems 
führte und damit das Blut unbrauchbar machte (1).  
 
In Folge der Entdeckung des Antikoagulans Heparin 1938 durch McLean (2) eröffneten sich 
den Wissenschaftlern neue Möglichkeiten. Ab den 30er Jahren arbeitete Gibbon an einem Herz-
Lungen-Apparat, der sowohl die Funktion der Lunge als auch des Herzens durch einen 
künstlichen Kreislauf ersetzen sollte. Dieser erste extrakorporale Kreislauf enthielt eine vertikal 
angeordnete Metallplatte, über die mit Hilfe einer Rollerpumpe venöses Blut gespült wurde. 
Das mit O2 ungesättigte Blut wurde durch diesen Kontakt mit der Umgebungsluft oxygeniert 
und bekam darüber hinaus CO2 entzogen. Mittels der mechanischen Pumpe führte man das 
gesättigte Blut dem arteriellen Kreislauf wieder zu.  
 
Im Jahre 1953 machte Gibbon mit seinem Herz-Lungen-Apparat die erste erfolgreiche 
Operation am offenen Herzen möglich, bei der einer 18-jährigen Patientin ein 
Vorhofseptumdefekt operativ versorgt wurde (3-6). Damit begann die Ära der Herzchirurgie, da 
der Einsatz der HLM immer größere und umfangreichere Eingriffe am Herzen möglich machte. 
Mehrere Wissenschaftler brachten durch verschiedene Erneuerungen die Entwicklung der 
Oxygenatoren voran, die zum möglichen Langzeiteinsatzes beitragen sollten (7-9). 1972 
berichtete Hill erstmalig von einer erfolgreichen extrakorporalen Therapie bei einem jungen 
Patienten, der nach einem Polytrauma unter ARDS litt (10). Drei Jahre später wiesen Bartlett et 
al. auf eine geglückte ECLS-Behandlung eines Frühgeborenen (Neonaten) hin (11).  
 
Ende der 70er Jahre konnte die Effizienz der ECLS-Therapie bei Neonaten nachgewiesen 
werden (12). Anfang der 80er Jahre entwickelten Gattinoni et al. die Dissoziation von der 
Oxygenierung und der Eliminierung von CO2, in dem man sich auf einen veno-venösen 
extrakorporalen Kreislauf beschränkte (siehe Kap. 2.3.4). Er diente hauptsächlich der Abgabe 
von CO2, während die relevante O2-Aufnahme weiterhin über die natürliche Lunge ablief. 
Dieses Prinzip nannte man Extracorporeal CO2 Removal (ECCO2R). Der Vorteil dieses 
Verfahrens war, dass ein wesentlich geringerer Blutfluss nötig wurde. Außerdem wurde dem 
Körper das Blut nicht mehr dem arteriellen Gefäßsystem zugeführt, was zu geringeren 
systemischen Nebenwirkungen führte. Daher kann durch die unterstützende CO2-Eliminierung 
auf ein schonenderes Beatmungsregime für die Oxygenierung zurückgegriffen werden. Diese 
Behandlungsstrategie der verschiedenen ECLS-Verfahren (siehe Kap. 2.3.4) wird seitdem 
bevorzugt bei Erwachsenen angewendet (13). 
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1989 kam es zu erneuten Rückschlägen für die ECLS-Behandlung. In verschiedenen Zentren 
wurde über den plötzlichen Übertritt von Blutplasma in die Gasphase bei der Anwendung 
mikroporöser Hohlfasermembranoxygenatoren berichtet, was als Plasma Leakage (PL) 
bezeichnet wurde (siehe Kapitel 2.4). Diese bedrohliche Situation machte den Austausch der 
Oxygenatoren notwendig. Daraufhin beschäftigten sich mehrere Gruppen mit der Erforschung 
der Faktoren, die zum PL führen (14-16). Da man von einem multifaktoriellen Geschehen des 
Phänomens ausging und darüber hinaus PL experimentell weder provozieren noch vermeiden 
konnte, begann bei Industrie und Wissenschaft intensive Arbeit an der Entwicklung neuer PL-
resistenter Membranen. So wurden daraufhin dichtere, mikroporöse Polymermembranen, 
Silikon-Hohlfaser-Membranen sowie Membranen mit Silikonbeschichtungen kreiert, die 
allesamt eine PL-Resistenz versprachen (17-21). 
 
2.1.3 Bauprinzipien von Oxygenatoren 
 
Film- oder Scheibenoxygenatoren Bei Filmoxygenatoren wird das Blut in einen 
geschlossenen, gasgefüllten Hohlkörper über möglichst große Oberflächen (Scheiben oder 
Siebe) geleitet. Es entsteht ein dünne Filmfläche aus Blut, die einen direkten Blutgaskontakt 
gewährleistet, an dem der Gastransfer stattfinden kann. Von Vorteil ist die hohe Effektivität der 
Gasaustauschleistung, doch wirkt sich die großflächige Berührung des Blutes mit der fremden 
Systemoberfläche nachteilig auf das Gerinnungssystem (Thrombozytopenien, Denaturierung 
von Plasmaproteinen) aus. Auch kommt es zur mechanischen Schädigung von Blutzellen 
(Hämolyse). Filmoxygenatoren sind nicht zur Einweganwendung konzipiert und bringen hohe 
Reinigungs- und Sterilisationsaufwand mit sich, weshalb dieses Oxygenierungsprinzip heute 
lediglich noch historische Bedeutung besitzt. 
 
Gasdispersions- oder Blasenoxygenatoren Als Anfang der sechziger Jahre die 
Filmoxygenatoren den klinischen Anforderungen nicht mehr genügten, wurde ein neues 
Oxygenatorprinzip entwickelt. Sie wurden bis zur Entwicklung der Membranoxygenatoren 
routinemäßig bei der extrakorporalen Zirkulation eingesetzt. Beim Blasenoxygenator (Bubble-
Oxygenator) wird das Blut mit kleinen O2-Bläschen versetzt. Der wiederum direkte 
Blutgaskontakt an der Oberfläche der kleinen Gasbläschen erwirkt eine hohe Effektivität der 
Oxygenierung, bringt aber auch mechanische Beschädigung der Blutzellen an der Oberfläche 
als auch beim Zerplatzen der Gasbläschen mit sich. Neben dieser enormen Hämolyse kann es 
auch durch eine Verschleppung von Gasblasen in das Gefäßsystem zu bedrohlichen Embolien 
kommen. Die hocheffektive CO2-Eliminierung birgt auch die Gefahr einer Hypokapnie, 
weshalb in dem Oxygenationsgas teilweise zusätzlich CO2 zugeführt werden muss (22). 
Aufgrund der Nebenwirkungen und der Entwicklung der unten vorgestellten 
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Membranoxygenatoren befinden sich Bubble-Oxygenatoren ebenso nicht wie Filmoxygenatoren 
in routinemäßiger Anwendung, dennoch bildet ihr Prinzip die Grundlage für die Erforschung 
alternativer Oxygenatortypen, in der beispielsweise Fluorocarbon als intermediärer O2-Träger 
benutzt wird (23;24). 
 
Membranoxygenatoren Die Entwicklung von Membranoxygenatoren bedeutete einen 
wesentlichen Fortschritt zu einer sicheren und nebenwirkungsärmeren Anwendung von 
Oxygenatoren. Die Grundidee basiert auf einer Entdeckung von Kolff von 1944. Der Erfinder 
der künstlichen Niere (Dialysator) beobachtete die Oxygenierung des Blutes während der 
Dialyse, bei der Blut und Dialyselösung durch eine Cellophan-Membran getrennt waren (9). O2 
musste demnach durch die verwendete Membran von der Lösung ins Blut diffundiert sein. 
Daraufhin entwickelten Clowes et al. 1956 den ersten Prototypen eines Membranoxygenators, 
einen Ethylcellulosemembranoxygenator (7). Diese ersten Membranoxygenatoren bestehen aus 
Platten- oder Folienmembranen.  
 
Die Trennung von Blut und Gas durch eine semipermeable Membran kam im Prinzip dem 
Original der natürlichen Lungen wesentlich näher als die bisherigen Film- und Bubble-
Oxygenatoren. Der Gasaustausch lief dabei in beide Richtungen. CO2 diffundiert von der 
Blutseite ins beströmende Gas ab. Blut konnte umgekehrt O2 aus dem Gas via Membran 
aufnehmen. Eindeutiger Vorteil dieser Bauweise war die wesentlich verringerte 
Bluttraumatisierung. Hierfür musste allerdings eine verringerte Effektivität der 
Gasaustauschleistung, die primär von dem Membranmaterial abhing, in Kauf genommen 
werden. Da die O2-Transferleistung der Cellulose-Membranen zwar zufriedenstellend waren, 
die Austauschkapazität von CO2 aber weiterhin unbefriedigend blieb, wurden neue Materialien 
wie etwa Cellophan, Silikon, Teflon und verschiedene Polymere auf ihre Anwendbarkeit hin 
überprüft. 
 
Es folgte die Entwicklung  von Polymerplattenmembranen mit Poren, die je nach Porengröße 
eine um 100-mal effektivere Gasaustauschleistung pro Membranfläche aufwiesen. Jedoch 
vermochten große Poren nicht mehr vollständig Gas- und Flüssigkeitskompartiment 
voneinander zu trennen, Plasma trat durch die Poren hindurch auf die Gasseite. Aufgrund dieses 
„Leakage“-Verhaltens galt es, Membranen mit der günstigsten Porengröße zu finden, die 
sowohl einen akzeptablen Gastransfer wie auch minimiertes Leakage-Risiko versprachen.  
 
Ein weiterer bedeutender Fortschritt stellte die technischen Möglichkeit dar, diese mikroporösen 
Membranen auch als Hohlfasern (Kapillaren) mit kleinem Durchmesser (<1mm) herzustellen 
(siehe Abb. 2.1). Nun konnten „mikroporösen Kapillarmembranoxygenatoren“ produziert 
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werden, wie sie in dieser Arbeit im Folgenden untersucht werden. Diese zeichnen sich aufgrund 
der optimierten Strömungsverhältnisse von Gas und Blut und damit gesteigerter 
Gastransferkapazität aus. Sie setzen sich in der klinischen Anwendung genauso wie bedingt 
auch Silikonmembranoxygenatoren durch, da Silikon wegen der guten O2-Permeabilität sich 
ebenfalls als Membranwerkstoff etablieren konnte (25). 
 
 
Abb. 2.1 
 
Elektronenmikroskopische Aufnahme einer 
PMP-Hohlfasermembran (Querschnitt, 
100fache Vergrößerung) (26) 
 
 
2.1.4 Aufbau von Hohlfasermembranoxygenatoren  
 
In diesem Kapitel soll der Aufbau und das grobe Funktionsprinzip eines üblichen 
Hohlfasermembranoxygenators vorgestellt werden, wie er routinemäßig in der Kardiochirurgie 
zum kurzzeitigen Herz-Lungen-Ersatz oder auf Intensivstationen mit langfristiger Anwendung 
zum Einsatz kommt. 
 
Die verwendeten Hohlfasermembranen (siehe Abb. 2.1) werden in unverflochtenen Bündel oder 
in gewirkten Matten in einem geeigneten Polycarbonatgehäuse parallel angeordnet. Die Enden 
werden in Polyurethanharz eingegossen (gepottet), deren Lumina nach dem Aushärten durch 
Beschneiden wieder eröffnet werden. Demnach sind zwei getrennte Kompartimente entstanden: 
Das Innere der Hohlfasern über den Zugang an den oberen und unteren Enden des Oxygenators 
und der Raum zwischen den Membrankapillaren mit separatem Zugang an der Seitenwand des 
Gehäuses (siehe Abb. 2.2). Somit wird der direkte Blutgaskontakt vermieden, Gastransfer kann 
folglich nur über die Membran stattfinden.  
 
Für eine effektivere Gasaustauschleistung macht man sich bei der Beströmung des Oxygenators 
das Gegenstromprinzip zu nutze, unabhängig von der Flussanordnung. Der Gasaustausch erfolgt 
über die Membran entsprechend dem Konzentrationsgradienten: Bei hohem 
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Sauerstoffpartialdruck und niedrigem 
Kohlendioxidgehalt des zugeführten Gases 
wird das Blut mit Sauerstoff gesättigt und 
überschüssiges Kohlendioxid eliminiert.  
 
Bei der Oxygenatoren gibt es grundsätzlich 
zwei Möglichkeiten der Flussführungen:  
1. Das Gas strömt außerhalb und das Blut 
innerhalb der Hohlfaser. Diese 
Flussanordnung würde der in der 
Lunge entsprechen. 
2. Umgekehrt strömen das Gas innerhalb 
der Hohlfaser und das Blut außerhalb.  
Aufgrund des laminaren Blutflusses innerhalb 
der Hohlfasern bildet sich an der 
Membranwand ein Plasmasaum, der den 
Gasaustausch durch eine Vergrößerung der 
Distanz von Gas zu Sauerstoffträger des Blutes 
(Erythrozyt) erschwert (25). Deshalb wird die 
umgekehrte Strömungsanordnung bevorzugt, in 
welcher der Blutfluss außerhalb durch die 
Strömung um die Kapillaren in mehr oder weniger schräger bis senkrechter Anordnung (sog. 
„Cross-Flow“) nun einen weniger gleichmäßigen und laminaren Charakter annimmt (siehe Abb. 
2.3). Der Turbulenzgrad der Blutströmung nimmt zu (Gitterturbulenzen). Durch die gesteigerte 
und ständige Durchmischung der Erythrozyten im Blut wird eine effektivere Oxygenierung mit 
höchsten Gastransferraten bei minimalem extrakorporalen Volumen erreicht.  
 
Üblicherweise sind in den heute klinisch verfügbaren Oxygenatoren Wärmetauscher integriert, 
die eine kontrollierte Hypothermie des Patientenblutes und konsekutiv des Patienten beim CPB 
in der Herzchirurgie oder eine kontrollierte extrakorporale Erwärmung unterkühlter Notfallopfer 
ermöglicht. Wasserdichte Hohlfasern mit guter Wärmeleitfähigkeit aus Polyester oder 
Polyurethan (27;28) werden mit Wasser definierter Temperatur durchspült. Ähnlich wie bei den 
eigentlichen Oxygenatorhohlfasern fließt das Blut zum Teil im Gegenstrommechanismus.  
 
 
 
Abb. 2.2 
Querschnitt eines gebräuchlichen 
Hohlfasermembranoxygenators (Medos 
Hilite® 7000) (27) 
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Einen weiteren Fortschritt brachte 1989 die Möglichkeit, die blutseitigen  Fremdflächen sowohl 
in den Oxygenatoren als auch in den zu- und abführenden PVC-Schläuchen und –Behältern, mit 
denen das Blut während der gesamten extrakorporalen Zirkulation in Berührung kommt, mit 
Heparin zu beschichten. Dies bringt eine erhöhte Blutverträglichkeit (Hämokompatibilität) mit 
sich, d.h. eine geringere Gerinnungs- und Komplementaktivierung durch den direkten Kontakt 
des Blutes mit den Fremdflächen (25;29;30). Außerdem wird neueren Studien zufolge der 
Heparinbeschichtung sogar ein geringeres Versagensrisiko beim Langzeiteinsatz von 
Oxygenatoren zugesprochen (31).  
 
Der Geometrie der Oxygenatorkonzeption kommt die entscheidende Rolle bei der Optimierung 
der Oxygenatorleistung zu. Es gilt zum einen durch differenzierte Abstimmung der einzelnen 
Teilkomponenten die Bluttraumatisierung möglichst gering zu halten; Blutstromshunts führen 
zu einem verringerten Gastransfer. Zum anderen sollten strömungstechnische Toträume 
vermieden werden, um keine Koagelbildung zu ermöglichen, die wiederum für die Aktivierung 
des Gerinnungssystems und thromboembolische Komplikationen in der Anwendung 
verantwortlich sein können . 
 
Die benötigten Volumina zur ersten blutseitigen Füllung (Primingvolumen), empfohlene bzw. 
zugelassene Blut- und Gasflussraten sowie Gesamtoberfläche der Gasaustauschfläche solcher 
Oxygenatoren variieren zwischen den verschiedenen Herstellern. Die im Folgenden 
dargestellten technischen Daten zweier deutscher Oxygenatorproduzenten sind lediglich 
beispielhaft, vermögen aber die Größenordnungen zu vermitteln: Das Primingvolumen beträgt 
bei Erwachsenenoxygenatoren ca. 300 ml, bei Säuglings- und Kinderoxygenatoren zwischen 50 
und 100 ml. Die Gesamtgasaustauschoberfläche beläuft sich zwischen 1,8 und 2,0 m2 bei 
möglichen Blutflussraten von 0,5 – 7 l/min bei Erwachsenenoxygenatoren. Bei Säuglings- und 
Kinderoxygenatoren rangieren die effektive Gasaustauschoberfläche zwischen 0,32 bis 0,8 m2 
und einer Blutflussrate von 0,8 bis 2,4 l/min. Diese Bedingungen gewähren eine CO2-Abgabe 
von 30 ml CO2 pro Liter Blutfluss und pro m² effektiver Austauschfläche. Die Oxygenierung 
liegt bei ca. 40 ml/(l/min)/m² (27;28). Oder präziser: Die für eine 95%ige Sauerstoffsättigung 
 
Abb. 2.3   
 
Schematische Zeichnung zu 
Flussanordnungsmöglichkeiten 
 
 11 
des Blutes erforderliche Blutflussrate liegt bei 70-90 ml/kgKG/min für Erwachsene, 80-100 
ml/kgKG/min für Kinder und 120-170 ml/kgKG/min für Neonaten (32). Diese Werte sind 
jedoch zusätzlich abhängig von der jeweils verwendeten Hohlfasermembran.  
 
Letztlich bleibt noch der Vollständigkeit halber zu erwähnen, dass solche Oxygenatoren 
grundsätzlich Einmalartikel sind und deshalb einer sterilen Produktion und Verpackung 
bedürfen.  
 
 
2.2 Membranen  
 
2.2.1 Stofftransport über Membranen 
 
Als Membranen (lateinisch: Membrana = das Häutchen) werden in der Biologie flächige 
Gebilde bezeichnet, die zwei getrennte Phasen bzw. Kompartimente voneinander trennen. Sie 
sind semipermeabel, d.h. sie sind für mindestens einen bestimmten Stoff passierbar, wohin sie 
für andere undurchlässig sind. Anders formuliert ermöglichen sie einen selektiven Austausch 
bzw. fungieren als partielle Barrieren. Sie sind daher Grenze und Brücke in einem.  
Dies trifft sowohl für biologische als auch künstliche Membranen zu und stellt die zentrale 
Frage dieser Arbeit dar: Die Durchlässigkeit bzw. Permeabilität von ausgewählte 
Oxygenatormembranen bezüglich verschiedener Stoffe und die daraus resultierende klinische 
 
Membran Das „Häutchen“, flüssig oder fest 
Modul Technische Anordnung der Membranen in Trennvorrichtung 
Rohrlösung, Feed Zu trennendes Kompartiment, mit der das Modul „gefüttert“ 
wird (kann gasförmig oder flüssig sein) 
Permeat Abgetrenntes Kompartiment, das durch Transport über 
Membran gewonnen wird 
Permeabilität Maß der Passierbarkeit für einen Stoff, abhängig von 
Löslichkeit und Diffusionsvermögen des Stoffes 
Rückhaltevermögen Maß der Barrierefunktion für einen bestimmten Stoff 
Selektivität Fähigkeit einer Membran, Transport eines Stoffes möglichst 
vollständig zu gewährleisten im Gegensatz zur Barrierefunktion 
für einen anderen Stoff 
Triebkraft Antreibende Kraft für einen Stoff, durch eine Membran 
transportiert zu werden 
Transportwiderstände Widerstände, die Transport eines Stoffes durch die Membran 
behindern 
 
Tab. 2.1 
 
Grundbegriffe zu Membranbeschreibung (33) 
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Anwendbarkeit. Bevor im Folgenden sich sowohl Bau, Eigenschaften wie auch Stofftransport 
zunächst für natürliche, biologische Membranen und später für den medizinischen Gebrauch 
industriell hergestellte, synthetische Membranen befasst werden soll, werden kurz einige 
Grundbegriffe in Bezug auf Membranen in Tabelle (Tab.) 2.1. erläutert. 
 
2.2.2 Biologische Membranen 
 
Jede Zelle im Organismus ist von einer begrenzenden Membran umgeben. Biologische 
Membranen sind für das Leben unverzichtbar (33). Ihre Funktion ist es, das Milieu in der Zelle 
aufrecht zu erhalten. Dies wird durch Barrierefunktion und die selektiven 
Stofftransportvorgänge gewährleistet.  
Aufbau und Funktionsmechanismen der Zellmembranen sind komplex und sehr variabel. Grob 
vereinfacht bestehen biologische Membranen aus Lipiden und Proteinen, wobei zwei 
gegenüberliegende Lipidschichten das Grundgerüst bilden. Sie geben der Membran ihren 
hydrophoben Charakter. Die Lipiddoppelschicht ist für Ionen und andere hydrophile Stoffe 
selbst undurchlässig. Dort sind allerdings u. a. Proteine integriert, die eine funktionelle 
Bedeutung für den Stofftransport haben und daher für die jeweilig besondere Funktion der 
Membran verantwortlich sind. Sie fungieren als Rezeptoren für Hormone, als Kanalproteine 
oder Transportkatalysatoren für verschiedene Stoffe, die die Lipidschicht nicht diffundieren 
können.  
 
Für Wasser oder Gasmoleküle ist die Membran allerdings auch ohne Transportproteine über 
Diffusion durchlässig. Diese rein physikalischen Transportprozesse sind passiv. Alle aktiven 
Transportvorgänge via Membran benötigen dagegen Energie. Diese entstammt entweder aus 
den Konzentrationsgradienten zwischen bestimmten Ionen im Zellinneren und –äußeren oder 
aus enzymatischen Reaktionen an der Zelloberfläche.  
 
Natürliche Lungen-Alveolarmembran In den einzelnen Organen sind Membranen häufig, 
wenn auch nicht immer, aus mehreren Zelllagen zusammengesetzt. Im alveolaren Teil der 
Lunge besteht die „Blut-Gas-Schranke“ aus insgesamt vier Schichten:  
• Das Surfactant (ein Phospholipidfilm) mit direktem Kontakt zum Atemgas, 
• die Alveolarepithelzellen, 
• der Basalmembran (eine Kollagenfaserschicht) 
• der Blutkapillarwandzellen (Endothelzellen) mit direktem Kontakt zum Blut. 
Diese Membran ist ca. 2,2 m dick und besitzt keine Poren. Gasaustausch verläuft entsprechend 
des Konzentrationsgefälles zwischen Alveolarraum und Blut. Wasserdampf und andere 
Gasmoleküle wie Sauerstoff, Kohlendioxid und Narkosegase müssen diese Schranke per 
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Diffusion passieren. Die Diffusion von Sauerstoff durch die wässrigen Medien wie Blutplasma 
unterliegt einem höheren Widerstand als für viele andere Gase, dennoch reicht unter normalen 
Bedingungen eine Blut-Gas-Kontaktzeit von 0,1 bis 0,75 Sekunden für die vollständige 
Sättigung des Blutes aus. Für andere Stoffe ist die Membran undurchlässig. Mit diesen 
Eigenschaften  stellt die Lunge ein ideales, aber auch hochkomplexes Vorbild der Natur für die 
künstliche Blutoxygenierung dar. 
 
Natürliche Membranen sind somit auf verschiedenste und sehr komplexe Weise am 
Stoffaustausch beteiligt und bestimmen maßgeblich die jeweilige Organfunktion. Ihre Struktur 
ist optimal den Leistungsansprüchen des Organismus angepasst. Mit der zusätzlichen 
Möglichkeit der Regeneration sind sie durch möglichst lebenslange Funktionsfähigkeit 
künstlichen Membranen stets überlegen. Dennoch können mit künstlichen Membranen 
bestimmte Organfunktionen zeitweise übernommen werden. Deren struktureller Aufbau und 
Funktionsweise soll in den nächsten Abschnitten dargestellt werden (34-36). 
 
2.2.3 Künstliche Membranen  
 
Membranen bilden per definitionem eine selektive Barriere zwischen zwei Phasen 
unterschiedlicher Konzentration, die von mindestens einer Komponente des zu trennenden 
Gemisches ungehindert passiert werden können. Aus technischer Sicht sind sie damit Filter. 
Künstliche oder besser synthetische Membranen werden in vielfältiger Weise für rein 
physikalische Trennverfahren (im Gegensatz zu Destillation und Absorption) eingesetzt, bei 
denen es zu keiner thermischen, chemischen oder biologischen Veränderung der zu trennenden 
Stoffe kommt (33). Synthetische Membranen kommen außer in der Medizin (Oxygenatoren, 
Dialysatoren) in der Industrie (Reinigung von Ölen und Gasen) und Wissenschaft und 
Forschung (Trennung von Stoffgemischen) zum Einsatz (37). 
 
Synthetisch hergestellte Membranen haben den Vorteil, dass sie in großem Maßstab produziert 
werden können. Aufgrund ihrer hohen thermischen, chemischen und mechanischen 
Beständigkeit besitzen sie eine hohe Lebensdauer und damit lange Anwendbarkeit. Durch einen 
modularen Aufbau können Trennanlagen an die jeweiligen Aufgaben angepasst werden und 
haben sich damit als alternative Verfahren zu Destillation und Absorption etabliert. Die 
Membranen können parallel oder in Reihe geschaltet werden. So können in der Industrie 
beispielsweise geringe Leistungsfähigkeit (z.B. Permeabilität) durch größere Flächen, geringe 
Selektivität durch mehrstufige Prozesse ausgeglichen werden (33). 
 
Spezielle Prozesse, die z.B. in der Industrie Anwendung gefunden haben, sind: 
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Umkehrosmose; dabei sind sowohl Rohrlösung als auch Permeat flüssigen Aggregatzustandes 
Gaspermeation; eine Membran trennt zwei beströmende Gase, über die ein Stofftransport 
stattfindet 
Pervaporation; einer flüssige Rohrlösung wird (meist) durch Unterdruck auf der Permeatseite 
ein Stoff in gasförmigen Zustand entzogen. 
 
Membranen lassen sich nach Herkunft, Morphologie und Struktur klassifizieren (siehe Abb. 
2.4). Neben der Unterscheidung von biologischer und synthetischer Herkunft, wird bei festen 
Membranen zwischen organischer und anorganischer Grundsubstanz differenziert. Bis heute 
allerdings kommt den organischen Membranen, die meist aus Polymeren bestehen, in der 
Medizin eine größere Bedeutung zu. Ihre oberflächliche Struktur können kleinste Löcher 
aufweisen, die sich gangartig durch die ganze Membranwand fortsetzen können. Je nach 
charakteristischer Größe dieser Poren werden sie als porös bzw. mikroporös bezeichnet. Dichte 
Membranen sind demnach porenfrei bzw. nichtporös.  
 
 
Abb. 2.4   
 
Klassifikation von Membranen (modifiziert nach (33)) 
Membran 
synthetisch biologisch 
flüssig fest 
organisch anorganisch 
symmetrisch 
porenfrei 
geladen / ungeladen 
mikroporös 
bzw.  porös 
asymmetrisch asymmetrisch 
Komposit Phaseninversion 
Herkunft 
Morphologie / 
Struktur 
Werkstoff 
Herstellung 
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Symmetrisch sind sie, wenn sie eine komplett homogene Wandstruktur präsentieren und dabei 
Ober- und Unterseite gleich erscheinen. Zeigt sich eine Seite dichter als die andere, wird sie als 
asymmetrisch bezeichnet. Asymmetrische Membranen können integralasymmetrisch aus einem 
Material bestehen oder aus verschiedenen Materialien, sogenannte Komposit-Membranen, 
zusammengesetzt werden. Gerade in der jüngsten Vergangenheit werden die einzelnen Vorteile 
durch Kombination mindestens zweier Membranteile für die Schaffung einer optimierten 
Komposit-Membran ausgenutzt. Letztlich grenzt man Membranen nach ihrem 
elektrochemischen Verhalten noch geladene von ungeladenen ab.  
 
Abzuwarten bleibt die weitere Entwicklung anorganischer Membranen, beispielsweise aus Glas 
oder Keramik. Sie könnten den Vorteil einer sehr langen Lebensdauer und einer extremen 
thermischen sowie chemischen Beständigkeit bieten. Eine Rückspülung und Reinigung wäre 
leichter zu realisieren. Nachteilig bleiben weiterhin die spröden Eigenschaften und daher 
geringe Biegefestigkeit der Materialien, die spezielle Konstruktionen sowie hohe Investitions- 
und Fertigungskosten erfordern (33). 
 
2.2.4 Makroskopischer Aufbau 
 
Synthetische Membranen in Oxygenatoren müssen neben der Anforderung der chemischen, 
thermischen und mechanischen Beständigkeit eine möglichst große Selektivität und für diese 
selektierten Stoffe hohe Permeabilität aufzeigen. Diese Bedingungen werden idealisiert 
dargestellt durch zwei Grundprinzipien -ähnlich dem natürlichen Vorbild Lunge- erreicht: 
Konvektion und/oder Diffusion. Bei „Konvektionsmembranen“ würde dabei der Stofftransport 
rein über Strömung, bei „Diffusionsmembranen“ idealisiert nach dem „Lösungs-Diffusions-
Modell“ ablaufen (nähere Beschreibung der Stofftransportvorgänge in Kap. 2.2.8), wobei das 
Prinzip der Konvektion durch das Anströmen der Rohrlösung Blut sowie dem Frischgas mit 
Sauerstoff bei beiden Membrantypen vorhanden ist. Für die Namensgebung entscheidend ist 
allerdings das zum direkten Stofftransport genutzte Prinzip, bei Oxygenatoren der Transport 
von O2, CO2 und anderen Stoffen via Membran. 
 
Poröse Membranen Für den Stofftransfer bei der Konvektionsmembran sind Poren 
verantwortlich, die der Membran eine schwammartige Struktur verleihen. Als Maß für die 
„Löchrigkeit“ der Membran dient die Größe Porosität F, dem Verhältnis von dem 
Gesamtvolumen aller Poren einer Membran zum Gesamtvolumen der Membran (Glg. 2.1): 
     
Porosität F = Porenvolumen  /  Gesamtvolumen (Gleichung 2.1) 
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Die Poren haben einen Durchmesser von wenigen Nanometern bis zu 0,1 mm und gewähren 
einen ungehinderter Molekülstrom. Da die Porengröße weit über der Molekülgröße liegt, ergibt 
sich eine optimale Permeabilität bei jedoch geringer Selektivität, weshalb sie in medizinischen 
Bereich nicht zu Anwendung kommen. 
 
Mikroporöse Membranen Die Porengrösse dieser auch als Konvektionsmembran 
bezeichneten Membranen ist weitaus kleiner. In der Industrie liegt bei 
Gaspermeationsmembranen die Porengröße etwa in der Größenordnung der permeierenden 
Stoffe. Da die Membranen meist keinen einheitlichen Porendurchmesser besitzen, wird er bei 
den Herstellern teilweise als mittlere Porengröße (z.B. 30 nm bei Celgard® von Membrana AG 
(38)) oder als maximale Porengröße (z.B. 200 nm bei Oxyphan® von Membrana AG (39) (siehe 
Abb. 2.5)) angegeben. Grundsätzlich liegt die mittlere Porengröße mikroporöser Membranen 
zwischen 80 und 180 nm bei einer Membranporosität von 40-45%. 
 
 
Abb. 2.5 
 
Elektronenmikroskopische Ansicht von 
Querschnitten mikroporöser Membranen 
in unterschiedlichen Auflösungen (39): 
Zu erkennen sind mikroporöse Poren im 
Querschnitt. 
 
Der Begriff „Konvektionsmembran“ ist in diesem Falle nicht vollkommen gerechtfertigt, da 
definitionsgemäß die Konvektion über eine Membran abhängig von der hydrostatischen 
Druckdifferenz ist. Dies ist bei mikroporösen Membranen allerdings nicht der Fall. Ähnlich wie 
bei porösen Membranen spielen Knudsen-Effekte eine Rolle (siehe Kap. 2.2.8).  
Zusätzlich erfolgt die Stoffübertragung nach dem „Lösungs-Diffusions-Modell“, womit die 
mikroporöse Membran sowohl Eigenschaften poröser als auch porenfreier Membranen besitzt. 
Als weitere physikalische Transporteffekte treten Siebeffekte wegen der ähnlichen 
Größenordnung von Mikroporen und Molekülen auf, da Teile der Moleküle auch durch die 
Membran zurückgehalten werden (33). Schließlich kann es durch Kapillarkondensation, d.h. 
durch Abscheiden von Wasserdampf und anderen Molekülen an den Porenwänden mit 
konsekutiver Kapillarwirkung, zu einem Hindurchfließen dieser Molekülkondensate kommen 
(14). Eine häufig verwendete mikroporöse Oxygenatormembran stellt die PP-Membran (z.B. in 
Oxyphan® von Membrana AG (39)) dar, die auch in dieser Arbeit als etablierte 
Referenzhohlfaser eingesetzt wurde. Bei der Hämodialyse werden zur Blutreinigung Werkstoffe 
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wie Celluloseester, Polysulfon, Polyamid oder auch Polycarbonat zur Produktion hydrophiler, 
mikroporöser Membranen verwendet (29;37).  
 
Porenfreie Membranen Höchstens ein Anteil von 10-5 bis 10-6 der Membranoberfläche darf 
aus nichtselektiven Poren mit einem maximalen Durchmesser von > 2 nm bestehen, um die 
Membran als „porenfrei“ bezeichnen zu können. Die Stoffpermeation via Membran muss per 
Diffusion erfolgen, der eine Lösung des zu transportierenden Stoffes in der Membran 
vorangehen muss (gemäß dem Lösungs-Diffusions-Modell, siehe Kap. 2.2.8). Die 
Leistungsfähigkeit ist durch die nötige Diffusion stark eingeschränkt, weshalb man möglichst 
dünne, porenfreie Membranen benötigt. Die Problematik der fehlenden mechanischen Stabilität 
führte zur Entwicklung von asymmetrischen Membranen, bei der eine porenfreie, „aktive“ 
Schicht durch eine meist poröse bzw. mikroporöse Schicht verstärkt wird. Diese Stützschicht 
steht dabei dem Stofftransport nur geringfügig im Wege.   
 
Die Membranen können auf zwei Arten produziert werden. Einmal durch die Verwendung eines 
Materials, wobei durch einen speziellen Fertigungsprozess (Phaseninversion) eine inhomogene 
Struktur der Membran entsteht, bei der beide Seitenflächen der Membran sich unterschiedlich 
darstellen. Eine dieser Seiten ist allerdings porenfrei. Nutzt man mindestens zwei verschiedene 
Materialien jeweils für aktive und tragende Schicht, so spricht man von einer Komposit-
Membran.  
 
Porenfreie Membranen in medizinischem Gebrauch sind beispielsweise Silikon-Membranen. 
Silikon ist wegen dem hohen Diffusionswiderstand im Gegensatz zu mikroporösen PP-
Membranen nur relativ wenig gaspermeabel, mit differierender Leistungsfähigkeit für 
verschiedene Gase. Die Permeabilität von CO2 durch Silikon ist ca. vierfach besser als von O2 
und ca. elffach besser als von Stickstoff (N2). Dies erfordert eine große Oberfläche für den 
benötigten Gasaustausch im Oxygenator. Nachteilig sind zusätzlich die kostenintensive 
Herstellung und schwere Verarbeitung solcher Silikonmembranen. Vorteile in klinischer 
Anwendung sind hohe Hämokompatibilität (Silikon ist biologisch inert) und ausgeprägte 
Selektivität. Es werden lediglich Gase und keine Blutbestandteile transferiert. Dies macht 
Silikonmembranoxygenatoren resistent gegen das Plasma-Leakage-Phänomen und macht sie 
deshalb für den Langzeiteinsatz beim ECLS geeignet (17;18;29;40;41). Besondere 
Notwendigkeit besteht hierfür in den USA, wo im Gegensatz zu Europa und Japan bis heute 
keine anderen Oxygenatormembranen für den ECLS zugelassen sind (3). Die 
Unvollkommenheit der soliden Silikonmembranen, die lange Zeit technisch nicht als Hohlfaser 
produziert werden konnten, motivierte die Wissenschaft zur Entwicklung verschiedener 
Komposit-Membranen mit Silikonbeschichtungen (18) bzw. Silikonhohlfasern (40;42). 
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Auch die in dieser Arbeit untersuchte Polymethylpenten-Membran (Oxyplus® von Membrana 
AG) ist eine asymmetrische, mikroporöse Membran. Sie besteht aus einer mikroporösen 
Stützschicht mit einem Verschlussbelag von 1 m Dicke. Diese aktive Schicht besteht aus dem 
gleichen Material, ist aber porenfrei. Diese Membran zählt man deshalb zu den porenfreien 
Diffusionsmembranen und wurde auch zur besseren Plasma-Leakage-Verhinderung entwickelt. 
Sie soll im Kapitel 3.2.2 detaillierter vorgestellt werden. 
 
2.2.5 Mikroskopischer Aufbau von Polymermembranen 
 
Synthetische Oxygenatormembranen bestehen aus organischen Polymeren. Polymere sind 
hochmolekulare, organische Verbindungen, die aus einer großen Anzahl von Einzelbausteinen, 
den Monomeren, bestehen. Sie besitzen kein einheitliches Molekülgewicht, da sie je nach 
Polymerisationsgrad aus unterschiedlich vielen Monomeren zusammengesetzt sind. Daher 
werden sie durch die mittlere Molekülgröße bzw. das mittlere Molekulargewicht 
gekennzeichnet. Durch ihre Struktur weisen diese Makromoleküle ein hohes Maß an chemischer 
und thermischer Beständigkeit auf. 
 
Charakterisiert wird der chemische Aufbau der Polymere durch ihre Konstitution, Konfiguration 
und Konformation. Die Konstitution beschreibt die Reihenfolge der Monomere. Dabei können 
sie sich durch die verschiedenen oder stets gleichen Monomere, durch eine potentiell geordnete, 
regelmäßige Anordnung verschiedener Monomere und durch lineare oder verzweigte Sequenz 
der Einzelbausteine unterscheiden. 
 
Die Konfiguration bezeichnet die sterische Anordnung der Substituenten in der Hauptkette. Mit 
isotaktischer, syndiotaktischer bzw. ataktischer Folge wird die Regelmäßigkeit des 
Substituenteneinbaus geschildert, die die Anordnungsmöglichkeiten der Moleküle zueinander 
und damit die Polymereigenschaften im Wesentlichen bestimmt. So können sich isotaktische 
Moleküle sehr eng einander anlagern und damit dem Polymer eine hochkristalline, dichte 
Struktur geben. Ataktische Moleküle dagegen sind eher nicht-kristallin und amorph. 
 
Die Konformation bezeichnet die räumliche Ausrichtung innerhalb eines Moleküls. Hier spielen 
die Rotationsmöglichkeiten der Bindungsachsen eine bedeutende Rolle, da sie für die 
Kettenbeweglichkeit und damit einer Haupteigenschaft von Polymerstrukturen verantwortlich 
sind. Ungesättigte Kohlenstoff-(C-C)-Doppelbindungen schränken im Gegensatz zu gesättigten, 
flexiblen C-C-Einfachbindungen die Beweglichkeit stark ein. Die Anwesenheit der 
Seitengruppen bewirkt zusätzlich eine Steife der Polymere.  
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Das Maß der Versteifung ist dabei abhängig von dem Wesen der Substituenten. Auch 
heterocyclische und aromatische Gruppen der Hauptkette führen zu einer deutlichen 
Verringerung der Kettenbeweglichkeit. Obwohl praktisch bei Polymeren eine vollständige 
Kristallisation nicht möglich ist und sie daher allenfalls hochgradig teilkristallin sein können, 
resultieren aus diesen beschriebenen Eigenschaften der Polymere eine erhöhte chemische, 
thermische und mechanische Beständigkeit. 
 
Für weitere Stabilität der Polymere sorgen primäre und sekundäre Wechselwirkungen zwischen 
den Makromolekülen. Primäre Interaktionen sind kovalente Bindungen, die energetisch sehr 
starke Anziehungskräfte repräsentieren und den Vernetzungsgrad der Makromoleküle erhöhen. 
Sekundäre  Wechselbeziehungen sind Wasserstoffbrücken, Dipolkräfte sowie Dispersionskräfte. 
Auch weitmaschige Netzwerke der sekundären Interaktionen sind starke Verbindungen und 
führen z.B. zur Unlöslichkeit von Cellulose und Polyamiden. 
 
Somit tragen verschiedene, strukturelle Eigenschaften der Polymeraufbaus zu einer erhöhten 
Beständigkeit und Robustheit einer Membran bei, beeinflussen aber auch die Permeabilität 
negativ. So sind bei gezielter Entwicklung von medizinisch einsetzbaren, leistungsfähigen 
Polymermembranen Kompromisse unumgänglich, weil hohe chemische und thermische 
Stabilität und Permeabilität grundsätzlich gegenläufige Parameter darstellen. 
 
Zusammenfassend kann festgestellt werden, dass die trennaktive Schicht einer diffusiven 
Polymermembran durch Molekulargewicht, chemischen Aufbau mit räumlicher Struktur und 
Wechselwirkungen zwischen den Makromolekülen bestimmt wird und damit die Auswahl des 
Polymers wichtig für die  Membrantrenncharakteristik ist. Bei porösen Membranen hat die 
Wahl des Polymers einen wesentlich geringeren Einfluss auf ihre Permeationseigenschaft. Hier 
spielen daher die Beständigkeit und Oberflächeneffekte wie Benetzbarkeit des Polymers eine 
bedeutendere Rolle (33).  
 
2.2.6 Herstellung 
 
Ein breites Werkstoffangebot selektiver und beständiger Materialien ermöglicht heutzutage eine 
optimierte und spezialisierte Entwicklung von Membranen für den jeweiligen Gebrauch.  
Oxygenatormembranen werden dabei über verschiedenartige Verfahren produziert (29). 
 
Mikroporöse Oxygenatormembranen kann man zum einen mittels mechanischem Ziehverfahren 
herstellen. Im Rahmen der Extrusion werden die Hohlfasern unter Spannung gesetzt. Durch den 
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kontrollierten Einriss der Hohlfaserwände entstehen schlitzförmige Poren definierter 
Größenordnungen. 
 
Eine andere Möglichkeit besteht darin, durch einem thermisch induzierten 
Phasenseparationsprozess in einer homogen geschmolzenen Emulsion aus Polymer Nicht-
Lösemittel Mikroporen entstehen zu lassen (siehe Abb. 2.6). Während in dem Membranmaterial 
das Polymer durch Kühlung zur Ausfällung gebracht wird, sammelt sich das nichtlösende Öl in 
kugelförmigen Hohlräumen an. Durch die Extraktion mit Alkohol wird das Öl aus den 
Hohlräumen ausgewaschen und hinterlässt dabei blasenförmige Poren. Bereits zu Beginn des 
Prozesses wurde dem Membranmaterial über eine ringförmige Spinndüse das Lumen mit Gas 
aufgeblasen (29;39). 
 
 
 
Abb. 2.6  
 
Produktions-
schema einer 
mikroporösen 
Oxygenator-
membran (39) 
 
Abb. 2.7   
 
Webung der 
Hohlfasermembranen zu 
Matten (39) 
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Die nun entstandenen mikroporösen Hohlfasern werden auf Spulen gewickelt und mit Hilfe von 
Kettfäden in Form von Matten verwoben. Die gewebten Matten gewährleisten eine 
gleichmäßige und stabile Anordnung der Kapillarmembranen (siehe Abb. 2.3). Durch 
Anwinkelung der Matten legen sich die Kapillarmembranen senkrecht aufeinander, die sich 
strömungstechnisch günstig auf den Gasaustausch auswirken (39). 
 
Durch Verunreinigungen während des Verfahrens müssen die Membranen vor klinischem 
Gebrauch gespült und sterilisiert werden. Schließlich wird am Ende der Produktion mit einem 
Sicherheitstest die Stabilität der Membranen geprüft: Mit Überdruck wird im „Bubblepoint-
Test“ Wasser durch die Kapillaren gedrückt, bis es auf der gegenüberliegenden Membranseite 
zur Blasenbildung kommt. Dieser bestimmte Druck hat einen charakteristischen Wert für die 
jeweilige Membran. Wird dieser Wert unterschritten, deutet dies auf eine Instabilität oder 
Verunreinigung der Kapillarmembranen hin (29). 
 
Asymmetrische Membranen zeichnen sich durch eine möglichst dünne aktive Trennschicht 
sowie darunterliegender poröser bzw. mikroporöser Stützschicht aus. Dabei soll die Stützschicht 
die Stoffübertragung nicht wesentlich behindern. Asymmetrische Membranen werden zum 
einen mittels Phaseninversionsprozess angefertigt, wobei durch Fällung des Polymers aus einer 
homogenen Lösung sowohl die aktive, dünne Trennschicht wie auch die Unterstruktur aus dem 
gleichen Material bestehen. Beispiele hierfür sind Polyamid- und Cellulosemembranen (33).  
 
Zum anderen ist eine häufige Bauweise asymmetrischer Membranen die Zusammensetzung 
mindestens zweier Membranschichten. Die Komposit-Membranen bestehen meist aus einer 
homogenen dünnen und porenfreien Trennschicht mit stabilisierender, mikroporöser 
Stützschicht. Aufgrund der dichten Trennschicht findet der Stoffaustausch nach dem Lösungs-
Diffusions-Modell statt. Diese ist damit den porenfreien Membranen zuzuordnen. Durch 
Grenzflächenpolymerisation werden die Membranteile zusammengefügt und besitzen einen 
hohen Fertigungsgrad (33). 
 
Je nach Hersteller haben heutzutage verwendete Oxygenatorhohlfasern unterschiedliche Maße. 
Der Gesamtdurchmesser einer Kapillarmembran  bewegt sich im Bereich von 200 bis 400 m, 
die Wandstärke variiert zwischen 30 und 100 m (27;38;39). 
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2.2.7 Modulkonstruktion 
 
Der Modul ist die technische Anordnung der Membranen. Je nach Anforderung  können die 
Module in verschiedenen Bauarten hergestellt werden. Grundsätzlich unterscheidet man 
zwischen zwei Bauklassen und sechs Bauarten (Tab. 2.2) (33).  
 
 
Bauklassen: Schlauchmembranen Flachmembranen 
Bauarten: 
• Rohrmembranmodul 
• Kapillarmodul  (D 0,5 – 6 mm) 
• Hohlfasermodul  (D 40 – 500 m) 
• Plattenmodul 
• Wickelmodul 
• Kissenmodul 
 
Tab. 2.2 
 
Bauklassen und Bauarten von Membranmodulen (33) 
 
Die Anforderungen an Membranmodule sind vielfältig und teils nicht miteinander zu 
vereinbaren:  
• Gleichmäßige Überströmung der Membran zu Vermeidung von Totwasserzonen 
• Hohe mechanische, chemische und thermische Stabilität 
• Große Packungsdichte der Membranen  
• Größtmöglicher Stofftransport 
• Geringe Druckverluste 
• Kostengünstige Fertigung 
Speziell für Oxygenatoren: 
• Einfache und sichere Handhabung (Entlüftung, Hämokompatibilität) 
Speziell für technische Module: 
• Gute Reinigungsmöglichkeit 
• Möglichkeit des Membranwechsels innerhalb des Moduls 
Die Tatsache, dass Oxygenatoren lediglich als Einmalartikel klinisch verwendet werden, birgt 
den Vorteil, die zwei letzterwähnten Forderungen an die Modulkonstruktion vernachlässigen zu 
können.  
 
2.2.8 Transportmodelle, Triebkräfte und Transportwiderstände 
 
Vereinfacht dargestellt verläuft der Stofftransport über Membranen durch Konvektion und/oder 
Diffusion ab. In der Realität aber kommen beide Prozesse nebeneinander vor. Definitionsgemäß 
bildet bei der Konvektion die hydrostatische Druckdifferenz den Antrieb für den Stoffaustausch. 
Bei Diffusionsvorgängen spiegelt immer die elektrochemische Potentialdifferenz zweier Phasen 
 23 
die Triebkraft wider. Bei Gasen wird die Potentialdifferenz im Wesentlichen durch die 
Partialdruckdifferenz Pa repräsentiert.  
 
Lösungs-Diffusions-Modell Stoffübertragung mittels Diffusion wird mit dem „Lösungs-
Diffusions-Modell“ beschrieben. Die Polymermembran wird als reale Flüssigkeit angesehen, in 
der sich die zu transportierenden Stoffe (Permeanden) durch Sorption in der Membranphase 
lösen müssen. Alle Arten von Permeanden wie Gase, Dämpfe oder Flüssigkeiten verhalten sich 
dabei gleich (33). Die gelösten Teilchen diffundieren entlang des Konzentrationsgradienten (bei 
Gasen: Partialdruckdifferenz Pa) als treibende Kraft durch die Membran und werden an der 
gegenüberliegenden Seite durch Desorption wieder abgegeben. Bei dieser Theorie wird 
vorausgesetzt, dass die Membran als Kontinuum verstanden wird, an dessen Phasengrenzen 
jeweils ein chemisches Gleichgewicht für die Komponenten besteht. Die Kopplung zwischen 
Partialflüssen verschiedener Permeanden wird vernachlässigt. Bei rein diffusiven Prozessen 
wird der Fluss bestimmt nach der Gleichung 2.2: 
 
Fluss = Konzentration  x  Beweglichkeit  x  Triebkraft (Glg. 2.2) 
 
Der Fluss repräsentiert den Permeatfluss über die Membran. Die Konzentration, die die Menge 
der aufgenommenen Permeanden darstellt und durch deren Löslichkeit bestimmt wird, ist wie 
die Beweglichkeitsfreiheit (Mobilität) der permeierenden Moleküle abhängig von der 
stoffspezifischen Membraneigenschaft sowie den chemischen und thermischen 
Randbedingungen. Die Triebkraft dagegen wird durch die elektrochemische Druckdifferenz der 
äußeren Phasen bestimmt und ist damit eine reine Prozessvariable (33). Folglich wird der 
Permeatfluss nicht durch die Triebkraft, sondern wesentlich von Löslichkeit und Beweglichkeit 
geregelt, deren Produkt die Permeabilität des jeweiligen Stoffes ergibt (Gleichung 2.3): 
   
Permeabilität = Löslichkeit  x  Beweglichkeit (Glg. 2.3) 
  
Die Permeabilität in Feststoffen wird durch einen stoffspezifischen Permeationskoeffizienten P 
(Einheit: [s] oder [kg/(m x s x Pa)]) ausgedrückt, der sich nach Gleichung 2.4 berechnet: 
 
Permeationskoeff  = Diffusionskoeff x Löslichkeitskoeff (Glg. 2.4) 
 
Die unterschiedliche Größenordnung der Permeationskoeffizienten P zweier oder mehrerer 
Stoffe spiegelt ferner das Maß der Selektivität einer Diffusionsmembran wider (33;43), wie in 
Tab. 2.3 für Polypropylen exemplarisch gezeigt.  
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Stickstoff (N2) 25,8 x 1022 kg/s/m/Pa 
Sauerstoff (O2) 101 x 1022 kg/s/m/Pa 
Kohlendioxid (CO2) 266 x 1022 kg/s/m/Pa 
 
Tab. 2.3   
 
Permeationskoeffizienten verschiedener Gas in PP (33;43) 
 
Grund für die unterschiedlichen Permeabilitäten dieser Moleküle gleicher Größenordnung ist 
die Verhaltenweise der Gase. N2 und O2 verhalten sich wie ideale Gase, CO2 dagegen ist ein 
reales Gas. Ideale Gase zeigen eine geringere Löslichkeit in organischen Lösemitteln, wodurch 
die bessere Permeabilität des CO2 zu erklären ist. Ansonsten nimmt der Diffusionskoeffizient 
mit der Molekülgröße ab. 
 
Stofftransport poröser Membranen Wie oben bereits beschrieben, ist definitionsgemäß 
konvektiver Strom druckabhängig, so wie es bei der Beströmung des Oxygenators mit Gas bzw. 
Blut der Fall ist. Je nach Geometrie kommt diese Strömungsart auch bei sehr groben Poren über 
die Membran vor. Doch die Erfahrung aus Experimenten zeigt, dass bei Membranoxygenatoren 
ein vermehrter Gasaustausch nicht durch eine Drucksteigerung zu erreichen ist. Folglich müssen 
andere Prozesse am Gasaustausch beteiligt sein.  
 
In weiten Poren herrscht bei Normal- oder Überdruck eine Diffusion wie in einem Gas. Bei der 
Diffusion sind lediglich ein durch Feststoffbrücken verursachter verminderter Querschnitt und 
ein Umweg der diffundierenden Moleküle zu berücksichtigen, der dadurch verursacht wird, dass 
die Poren nicht geradlinig verlaufen. Liegt dagegen der Porendurchmesser in der 
Größenordnung der mittleren freien Weglänge der Moleküle, stoßen diese im Wesentlichen mit 
der Wand und kaum noch mit den Nachbarmolekülen zusammen. Sind diese Stöße nicht 
100%ig elastisch, kommt es zu einer diffusiven Reaktion und anderen Art von Diffusion, die 
man als Knudsen-Diffusion bezeichnet (43). Die Knudsenzahl Kn ist das Verhältnis aus der 
mittleren freien Weglänge  und einer Länge quer zur Diffusionsrichtung, bei mikroporösen 
Membranen dem Porendurchmesser d (Gleichung 2.5). 
 
Knudsenzahl  = Weglänge  /  Porendurchmesser d (Glg. 2.5) 
 
Wird die Knudsenzahl > 1, herrscht keine Molekulardiffusion, sondern es liegt eine Knudsen-
Diffusion vor. Folglich spielt bei mikroporösen Membranen die Knudsen-Diffusion eine 
besondere Rolle. Hinzu kommt, dass Mikroporen nicht immer durch die komplette Membran 
durchgängig sind, da viele Gänge blind enden.  
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Da auch bei nichtporösen Membranen ein Stoffaustausch über das Lösungs-Diffusions-Modell 
abläuft, ist diese Art der Stoffübertragung durch die Polymere auch bei porösen Membranen 
vorhanden. Allerdings ist die Leistungsfähigkeit von mikroporösen Membranen ca. 100-mal 
größer als die dichter Membranen gleicher Wandstärke. In porösen Membranen kommen also 
sowohl Knudsen-Diffusion (innerhalb der Poren) als auch Prozesse nach dem Lösungs-
Diffusions-Modell (zur Überbrückung kurzer Feststoffbrücken bei z.B. blind endenden Gängen) 
zum Tragen. Durch ihre beträchtlich bessere Leistungsfähigkeit eignen sich mikroporöse 
Membranen besonders als Stützschicht für ultra dünne, porenfreie Trennschichten 
asymmetrischer Membranen. Damit erreicht eine asymmetrische, dichte Membran eine 
Leistungsfähigkeit in der Größenordnung einer mikroporösen Membran. 
 
Transportwiderstände In den Bereichen, wo Drücke Triebkraft zur Stoffübertragung 
darstellen, führen die Druckverluste innerhalb der Kompartimente zu einem geringeren 
Austausch. Eine Konzentrationspolarisation, d.h. die Konzentrierung der zurückgehaltenen 
gegenüber permeierenden Stoffen, kann den Antriebsdruck verringern. Beide Widerstände sind 
allerdings bei nichtporösen Membranen zu vernachlässigen. Hier erhöht sich der Widerstand 
proportional zu Schichtdicke, weshalb man sich den Vorteil zu nutze macht, sehr dünne 
Trennschichten und gut transportierende und wenig aufhaltende poröse Stützschichten zu 
verwenden. 
 
Bei verschiedenen Polymermembranen können Substanzen der Perfusionslösungen die Wände 
zum Quellen bringen, wie beispielsweise Alkohole oder Ether (44;45). Die Schwellung der 
Membranen behindert durch die geänderte innere Struktur den Stofftransport.  
 
Um den Widerständen entgegen zu wirken, wird versucht, durch Erhöhung der Membranfläche 
eine größere Austauschkapazität zu erreichen. Wenn die geringe O2-Aufnahmefähigkeit von 
Blut für die eingeschränkte Oxygenatorleistung verantwortlich ist, kann durch Änderung der 
Strömungsanordnung (Blutfluss außerhalb der Hohlfasern), der Einbau von 
Verdrängungskörpern oder durch pulsierenden Fluss eine nichtlaminare Strömung erzeugt 
werden, die den Gasaustausch wiederum fördert. 
 
2.2.9 Anforderung an synthetische Oxygenatormembranen  
 
In der frühen Entwicklung von künstlichen Organen stand zunächst der Ersatz einzelner 
Organfunktionen im Mittelpunkt, d.h. die Leistungsfähigkeit war von zentraler Bedeutung. 
Durch das Ziel ein langfristigen Applikation oder sogar Implantation von künstlichen Organen 
 26 
(46) ist eine Orientierung an dem natürlichen Vorbild zwingend notwendig, da hier eine 
eindimensionale Substituierung -im Gegensatz zu dem rein mechanischen Ersatz bei 
Herzklappen oder Hüftendoprothesen-  der komplexen Funktionsweise der Organe nicht gerecht 
werden würde. Aus den in diesem Kapitel geschilderten Hintergründen ergeben sich folgende, 
teils nicht miteinander vereinbare Anforderungen für Oxygenatoren und deren Membranen: 
 
• Hydrophobes Polymer 
• Mirkoporöse (zumindest Teile der Membran) Hohlfasern für maximale 
Gastransferleistung (mittlere Porengröße 50-80 Angström (5-8 nm))  
• Sicherheit in der Anwendung 
• Verhinderung von Plasma-Übertritt 
• Lange Haltbar- und Verwendbarkeit 
• Hämokompatibilität 
• Heparinbeschichtbarkeit 
• Einfache und kostengünstige Produktion und Anwendung 
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2.3 Klinischer Einsatz von Oxygenatoren  
 
Künstliche Membranen finden in der heutigen Medizin vor allem bei Hämodialysatoren und -
filtern sowie Oxygenatoren als Teil der Herz-Lungen-Maschine Anwendung. Zusätzlich werden 
synthetische Membranen zur partiellen Leberunterstützung eingesetzt (47).  
 
2.3.1 Zubehör und Aufbau der Extrakorporalen Zirkulation  
 
Der Aufbau der ECC ist bei CPB und ECLS prinzipiell gleich. Dem Körper wird mittels 
Drainagen Blut entzogen und in einem Reservoir gesammelt. Durch Pumpen wird das Blut in 
die künstliche Lunge (Oxygenator mit integriertem Wärmetauscher) befördert, wo der 
Gasaustausch stattfindet, und weiter nach Passage eines Filters in das körpereigene 
Gefäßsystem wieder zurückgeführt. 
 
 
 
Abb. 2.8   
 
Schematischer Aufbau einer Neonaten-ECMO (nach R. H. Bartlett) 
 
2.3.2 Kardiopulmonaler Bypass in der Kardiochirurgie 
 
Der komplette CPB macht eine Operation am ruhenden Herzen und damit folgende Eingriffe 
erst möglich: 
• Rekonstruktion erkrankter Herzklappen  
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• Herzklappenersatz 
• Korrektur kongenitaler Herzfehler 
• Eingriffe an der Aorta ascendens  
• Koronararterien-Bypass (ggf. kann hier aufgrund neuer Operationstechniken auf einen 
CPB verzichtet werden) 
Selten dauert die Anwendung bei solchen Operationen länger als 5 Stunden, weshalb andere 
Anforderungen als beim Langzeiteinsatz an den CPB gestellt werden müssen. 
 
Beim CPB besteht ein venoarterieller Bypass, d.h. dem Körper wird auf der venösen Seite Blut 
entzogen und nach dem Gasaustausch wieder in das arterielle Gefäßsystem zurückgeführt. Über 
zwei große Kanülen wird meist sowohl die obere als auch unter Hohlvene kurz vor dem rechten 
Vorhof des Herzens drainiert. Über die Schwerkraft wird das Blut in ein venöses Reservoir 
geführt und mit einer Pumpe durch den Oxygenator an den Körper in die Aorta abgegeben (22).  
 
 
 
Abb. 2.9   
 
Beispielhafter Aufbau eines CPB während Herzoperation (39) 
 
Beim Totalen Bypass sind somit das komplette Herz und die Lunge vollständig vom Blutfluss 
abgeschnitten, da in den rechten Ventrikel kein Blut mehr fließt. Das Herz kann zur Operation 
nun still gelegt werden. Generelle Risiken des CPB sind Gerinnungsstörungen, Blutungen, 
Elektrolytstörungen, Embolien und neurologische, Lungen- und Nierenfunktionsstörungen (22). 
 
2.3.4 Extracorporeal Life Support  
 
Unter ECLS werden verschiedene Strategien zum unterstützenden Gasaustausch subsumiert. 
Dabei gibt es grundsätzlich drei Möglichkeiten, die Extrakorporale Zirkulation (EKZ) zu 
betreiben: Venoarteriell, arteriovenös oder venovenös:  
 

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Bei einer venoarteriellen Kanülierung der Extrakorporalen Membranoxygenation (ECMO) wird 
wie beim CPB dem Patienten venöses Blut entzogen und dem Kreislauf auf der arteriellen Seite 
wieder zugespeist. Wird das Blut aus dem venösen System sowohl gewonnen als auch wieder 
rückperfundiert (venovenöse Kanülierung), steht vor allem die Elimination des CO2 und 
weniger die Blutoxygenierung im Vordergrund. Dieses Verfahren wird Extracorporeal CO2 
Removal (ECCO2R) genannt und wurde weltweit erstmalig in den 80er Jahren erfolgreich 
durchgeführt (48). Der mit dieser Langzeituntersuchung erbrachte Nachweis war die 
Voraussetzung für die folgende, klinische Anwendbarkeit beim Menschen. Die Lunge wird 
dabei noch für die Oxygenation benötigt, es bedarf aber weniger Beatmungszyklen (49).  
 
Beim arteriovenösen ECLS macht man sich die körpereigene Herzarbeit zu nutze. Über einen 
arteriellen Katheter in der Leiste wird Blut zur arteriovenösen ECCO2R durch einen Oxygenator 
gepumpt und wieder in eine Leistenvene dem Körper zurückgegeben. Auf eine künstliche 
Pumpe kann verzichtet werden. Die Vorteile des Verfahrens könnten die Entwicklung ambulant 
einsetzbarer ECCO2R-Oxygenatoren ermöglichen (49;50). 
 
Seit Anfang der 90er Jahre wird an einer Möglichkeit der Intravenösen Oxygenation gearbeitet, 
dem Blut O2 über einen speziellen, im venösen System platzierten Katheter zuführen zu können. 
Dabei wird der Katheter, der ähnlich üblicher Kapillarmembranoxygenatoren 
Hohlfasermembranen enthält, von außerhalb des Organismus mit Gas beströmt. Teilweise wird 
versucht, mittels eines pulsierenden Ballons die Strömungsverhältnisse für den Gasaustausch zu 
optimieren. Dieser Katheter wird als Respiratory Support Catheter bezeichnet. Ein weiteres 
Verfahren stellt die intravaskuläre Oxygenation mit IVOX dar (46;51;52). 
 
2.3.5 Klinische Indikationen für ECLS 
 
Wie bereits in Kapitel 2.3.1 erwähnt, ist der ECLS im Gegensatz zum CPB während eines 
kardiochirurgischen Eingriffes nicht unumstritten. Dies gilt weniger für die Therapie von 
respiratorisch-erkrankten Neonaten und Kindern als bei Erwachsenen (3). Dennoch sind 
Wissenschaftler, die sich intensiv mit Erforschung von ECLS auseinandergesetzt und Erfahrung 
mit ihrem Einsatz gemacht haben, von der Wirksamkeit der ECLS-Therapie überzeugt.  Betont 
wird hierbei jedoch, dass ECLS erst nach dem Scheitern konventionellen Behandlungsstrategien 
erfolgen sollte (53). Außerdem spielt die Erfahrung mit der ECLS beim Outcome der Patienten 
eine besondere Rolle (3;8;49;54). 
 
Als klassische Indikationen für eine Therapie mit ECMO oder ECCO2R gelten schwerste, 
allerdings potentiell reversible Lungenerkrankungen bei Neonaten, Kindern und Erwachsenen. 
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Hauptindikation für diese Therapieform ist das ARDS. Dieses schwere Atemnotsyndrom ist 
charakterisiert durch Zyanose, schwerste Hypoxämie, Zeichen des Atemversagens und 
radiologisch sichtbaren beidseitigen Lungeninfiltrationen. Die Letalität beträgt ca. 60%. Zudem 
wird die ECLS an einigen Zentren als letzte Therapieoption eingesetzt bei (12;55-58): 
 
In der Neonatologie: 
• Angeborene Zwerchfellhernie 
• Mekoniumaspiration 
• Persistierende pulmonale Hypertonie 
• Sepsis 
• Herzkreislaufversagen 
 
In der Erwachsenenmedizin: 
• Schwerstem ARDS jeglicher Genese 
• Kardiogenen Schock 
• Lungenembolie 
• Intoxikation 
• Myokarditis 
• Unterkühlung 
• Status Asthmaticus 
• Trauma 
• Sepsis 
 
Wie jede Therapie beinhaltet auch der ECLS unerwünschte Nebenwirkungen sowie schwere 
Risiken. Neben Triggerung von Gerinnungs- und Entzündungsprozessen, mechanischem Stress 
von Blutkomponenten und -zellen können bei der EKZ aufgrund der notwendigen systemischen 
Antikoagulation mit Heparin bedrohliche Blutungen, aber auch Thrombosen und Embolien 
auftreten (12;54). 
 
An technischen Problemen stellt neben Versagen der Pumpvorrichtung, Kanülierungsproblemen 
oder Undichtheiten im extrakorporalen Kreislauf vor allem das Plasma Leakage eine 
bedrohliche Komplikation in der ECLS-Therapie dar. Der unvorhersehbare, massive Übertritt 
von Blutplasma und -bestandteilen in die Gasphase führt beim Einsatz von mikroporösen 
Hohlfasermembranoxygenatoren zum Versagen des Oxygenators (45;59;60).  
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2.4 Plasma Leakage 
 
In den 80er Jahren kam es mit der Anwendung mikroporöser Kapillarmembranoxygenatoren 
beim Langzeiteinsatz zum Phänomen des Plasma Leakages (PL). Nachdem ein monokausaler 
Auslösemechanismus der bedrohlichen Komplikation nicht gefunden werden konnte, wurden 
neue Hohlfasermembranen für Oxygenatoren entwickelt, um eine sichere Langzeitanwendung 
gewährleisten zu können. 
 
2.4.1 Definition 
 
PL bedeutet einen unvorhersehbaren, massiven 
Übertritt von Blutplasma bzw. Plasmabestandteilen 
von der Blutseite durch die Poren mikroporöser 
Membranen in die Gasphase. Dieser Prozess ereignet 
sich bei klinischer Daueranwendung des Oxygenators 
innerhalb kurzer Zeit und schnell zunehmend. Durch 
das Ausfüllen der Gasphase mit Flüssigkeit und 
Proteinen bricht die Gastransferkapazität ein. Zu 
erkennen ist zudem eine durch Plasmaproteine 
bedingte Schaumbildung im Gaskompartiment und 
am Gasauslass des Oxygenators (14-16;61). 
 
Dieser Vorgang bedeutet für den Patienten eine 
gefährliche klinische Situation, die therapeutisch 
schwierig anzugehende Folgen hat. Es kommt zum 
Verlust von Plasmaproteinen, Gerinnungsfaktoren 
und Elektrolyten. Der Verschluss der 
Membrankapillaren bewirkt mit dem Einbruch des 
Gasaustauschs eine Störung der 
Blutgaskonzentrationen, der einen völligen Funktionsverlust des Oxygenators bedeutet.  
 
Der dann notwendige Austausch des Equipments stellt einen weiteren Verlust von dem im 
System befindlichen Blut dar, der gegebenenfalls mit Blutersatzprodukten zusätzlich 
ausgeglichen werden muss (45;60). Die Verwendung von neuem Material bedeutet mehr 
Blutfremdflächenkontakt, da die Oberflächen der neuen Oxygenatoren und Schläuche wiederum 
mit dem Blut erstmalig in Kontakt kommen. Durch Benetzung und die Initiierung von 
 
 
Abb. 2.10 
Beispiel von PL mit massiver 
Schaumbildung  
(Lennartz et al., Marburg, 1985) 
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Gerinnungs- und Entzündungsprozessen an den neuen Fremdflächen werden weitere 
Blutbestandteile verbraucht. 
 
Auch wenn PL meist in die Kategorie „mechanische Komplikation“ eingeteilt wird, ist es nicht 
als klassisch technisches Versagen zu verstehen. Diese Oxygenatorfehlfunktion wird nicht 
durch Verarbeitungsfehler hervorgerufen, da sonst der Defekt unmittelbar nach dem Start des 
ECLS erscheinen müsste. PL müsste demnach auch beim CPB in der Herzchirurgie im 
kurzzeitigen Einsatz auftreten, doch der Eintritt erfolgt lediglich spät und sehr selten im 
Langzeiteinsatz und in sehr variablem Abstand (45;60). 
 
PL als solch bedrohliches Ereignis bedeutet deshalb einen limitierenden Faktor des ECLS, deren 
Auslösemechanismen, Risikofaktoren und potentielle Präventionsstrategien seitdem weltweit 
erforscht werden (siehe Kap. 2.4.3). Um die zugrunde liegenden Prozesse besser verstehen zu 
können, soll zunächst kurz auf physikalische Grundlagen und Hintergründe eingegangen 
werden.  
 
2.4.2 Physikalische Grundlagen und Hintergründe 
 
Molekülkräfte in Flüssigkeiten Die Elementarbausteine (Atome, Moleküle, Ionen) einer 
Flüssigkeit sind auf einander einwirkende Anziehungskräfte (Kohäsion) ausgesetzt, die sich im 
Inneren der Flüssigkeit gegenseitig aufheben. Es resultiert somit keine gerichtete Kraft. Anders 
erfährt ein Teilchen an der Oberfläche eine resultierende Anziehungskraft ins Innere der 
Flüssigkeit, da es notwendigerweise nicht an allen Seiten von anderen Teilchen umgeben ist. 
Folglich besitzt das Molekül an der Oberfläche ein höheres Energieniveau, weil es sich gegen 
diese Kohäsionskräfte an die Oberfläche bewegen musste (62).  
 
Verdunstung Gewonnen wird diese Energie aus der Bewegungsenergie der Teilchen. In 
Flüssigkeiten sind die Moleküle (oder Atome) ständig mit unterschiedlicher Geschwindigkeit in 
Bewegung (Brownsche Molekularbewegung) und stoßen einander an. Diese Kinetik reicht hin 
und wieder aus, dass ein Teilchen die intermolekularen Anziehungskräfte überwindet und den 
Flüssigkeitsverband verlässt. Geht das Molekül in die Gasphase über, nennt man den Vorgang 
Verdunstung. Der Verdunstungsprozess nimmt mit steigender Temperatur zu, die den erhöhten 
Energiegehalt der Flüssigkeit widerspiegelt. Auch unterhalb der Siedetemperatur gehen somit 
ständig Moleküle aus der Flüssigkeit in die Gasphase über (62).  
 
Sättigungsdampfdruck Verdunsten diese Moleküle in einem geschlossenen Raum, so nimmt 
die Dichte der Moleküle immer weiter zu. Auf der anderen Seite kehren immer mehr Moleküle 
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in die Flüssigkeit zurück. Ist ein Gleichgewicht dieser beiden Molekülbewegungen erreicht,  
stellt sich charakteristischer, konstanter Druck über der Flüssigkeit ein, der 
Sättigungsdampfdruck. Er ist unabhängig vom Volumen des Raumes, allerdings abhängig von 
Temperatur und der Flüssigkeit.  
 
Luftfeuchtigkeit Die mit der Flüssigkeit kommunizierende Gasphase enthält nicht immer die 
maximale Menge an Molekülen, die theoretisch darin übergehen könnten. Der Quotient aus dem 
absolut enthaltenen Dampf (absolute Stoffmenge) und dem Sättigungsdampf (maximale 
Stoffmenge) wird als relative Luftfeuchtigkeit (in Anlehnung an die Verhältnisse bei Wasser 
und Wasserdampf) bezeichnet (62) (Glg 2.6): 
 
Masse des Dampfes 
Rel. Luftfeuchtigkeit = 
Masse des Sättigungsdampfes 
(Glg. 2.6) 
 
Kondensation Übersteigt nun der aktuelle Dampfdruck den theoretischen Wert des 
Sättigungsdampfdruckes, oder fällt der Sättigungsdampfsdruck wegen z. B. sinkender 
Temperatur unter den aktuellen Dampfdruck ab (rel. Luftfeuchte wäre über 1), kommt es zur 
Kondensation des Dampfes. Dabei gehen die Moleküle entweder wieder zurück in den 
Flüssigkeitsverband oder scheiden sich zu Tropfen an den Wänden des Raumes ab (62). 
 
Ebenso wie an der Oberfläche von Wasser zu Gas kommt es an der Phasengrenze von Blut und 
Gas ständig zu regulären Verdunstungs- und Kondensationsprozessen. Nach dem Lösungs-
Diffusions-Modell laufen diese Vorgänge folglich auch über dichte und mikroporöse 
Membranen ab und können daher auch bei Oxygenatoren beobachtet werden. Nach Beströmung 
des Oxygenators mit trockenem (rel. Luftfeuchte nahezu 0) Gas, wird es durch den Übertritt von 
Wasserdampf aus dem Blut gesättigt. Dies lässt sich durch die Abscheidung von 
Kondensationstropfen am Oxygenatorgehäuse oder nach Abkühlung des Gases am Gasauslass 
mit konsekutiver Kondensation von reinem Wasser beobachten.  
 
Diese Prozesse sind nicht mit einem Plasma Leakage zu verwechseln, bei dem es 
definitionsgemäß zu einer über die theoretische Menge hinausgehende Abscheidung von 
Flüssigkeit mit Blutinhaltsstoffen (Proteine, Elektrolyte) kommt (45;60). 
 
Oberflächen- und Grenzflächenspannung Ein Molekül an der Oberfläche einer Flüssigkeit 
besitzt einen erhöhten Energiezustand. Deshalb verhält sich jede Flüssigkeitsmenge so, als hätte 
sie das Bestreben, eine möglichst kleine Oberfläche zu bilden, damit sich so wenig Moleküle 
wie möglich an der Oberfläche (mit erhöhten Energieniveau) befinden müssen. Die Energie, die 
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nun für die Vergrößerung der Oberfläche um eine bestimmte Flächeneinheit aufgebracht werden 
muss, nennt man Oberflächenspannung (OFS) (62) (Glg. 2.7).  
 
Änderung der Oberflächenenergie 
Oberflächenspannung = 
Änderung der Oberfläche 
(Glg. 2.7) 
 
Die OFS sinkt mit steigender Temperatur, hat für verschiedene Flüssigkeiten unterschiedliche 
Werte (Tab. 2.4.1) und kann schon durch kleinste Verunreinigungen verändert werden.  
 
Grenzt nun die Flüssigkeit nicht an Luft, sondern an einen Feststoff oder eine andere, nicht 
mischbare Flüssigkeit, von deren Molekülen bei Kontakt ebenfalls Kraftwirkungen ausgehen, 
spricht man von Grenzflächenspannung. 
 
 
Kohäsion und Adhäsion Die intermolekularen 
Anziehungskräfte einer Flüssigkeit werden als 
Kohäsion bezeichnet. Die Wechselwirkungen, 
die Flüssigkeits- und Wandsubstanz-Molekülen 
untereinander erfahren, werden mit dem Begriff 
Adhäsion beschrieben. Zu diesen Kräften zählen 
sowohl bei Kohäsion und Adhäsion polare 
(Wasserstoffbrückenbindungen, Dipolkräfte, 
Ionische oder Säure-Basen-Wechselwirkungen) 
oder apolare Interaktionen (vor allem Van-der-
Waals-Kräfte). Demnach spielen hydrophobe und 
hydrophile Eigenschaften bei der Interaktion von Kontakten von Flüssigkeiten und Feststoffen 
eine große Rolle. 
 
 
Luft gegen Oberflächenspannung [mN/m] Quelle 
Aqua dest. 72,6 
NaCl-Lösung 0,9 % 72,1 
Alkohol 23,5 
Perfluorcarbon FC 43 16 
(63) 
Humanblut 55,5 – 61,2 (45) 
 
Tab. 2.4   
 
Oberflächenspannung verschiedener Flüssigkeiten 
 
 
Abb. 2.11 
Kontaktwinkel an der 3-Phasengrenze als 
Maß der Benetzbarkeit 
 
 
Feststoff 
Flüssigkeit 
Kontakt- 
winkel 
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Kontaktwinkel und Benetzung Überwiegen nun an der Wand, an 
der sich eine Flüssigkeitsoberfläche befindet, die Kohäsionskräfte, so 
wendet sich die Flüssigkeit am Randwinkel von der Wand ab (die 
Resultierende der Molekülkräfte zeigt ins Innere der Flüssigkeit). 
Übersteigen allerdings die Adhäsionskräfte die Kohäsion, zieht sich 
die Flüssigkeit am Randwinkel an der Wand hinauf (die 
Kraftresultierende der Moleküle zeigt nun zur Wand). Dieser Vorgang 
beschreibt die Benetzung von Feststoffen durch Flüssigkeiten.  Die 
Benetzung eines Feststoffes ist abhängig von der eigenen 
Oberflächencharakteristik, der Eigenschaft der Flüssigkeit und der 
Beschaffenheit bzw. Rauhigkeit der Oberfläche (62). 
 
Als Maß für die Benetzung dient der Kontaktwinkel des „liegenden 
Tropfens“, der sich an der 3-Phasen-Grenze von Feststoff, Flüssigkeit 
und Gas ausbildet (Abb. 2.11). 
 
Ist nun die OFS der Flüssigkeit im Verhältnis zur 
Grenzflächenspannung des Festkörpers sehr klein (es 
überwiegen die Adhäsionskräfte), so breitet sich die 
Flüssigkeit über den Feststoff nahezu vollständig aus. Im 
Idealfall beträgt der Kontaktwinkel 0°, und es besteht ein 
monomolekularer Flüssigkeitsfilm auf der 
Festkörperoberfläche (Abb. 2.12 (a)). 
 
Bis zu einem Kontaktwinkel von 90° spricht man von einer 
partiellen Benetzung (Abb. 2.12 (b)). Im Idealfall würde der 
Flüssigkeitstropfen eine nahezu vollständige kugelförmige 
Gestalt annehmen und den Festkörper nur in einem Punkt 
berühren, würde der Kontaktwinkel 180° betragen (Abb. 2.12 
(c)). Die Flüssigkeit wäre nicht benetzend und würde bei 
Neigung des Festkörpers rückstandslos „abperlen“.  
 
Kapillarität Die Wirkungen der Oberflächen- und Grenzflächenspannungen werden besonders 
ersichtlich beim senkrechten Eintauchen von Oberflächen, die in sehr geringem Abstand eine 
Flüssigkeit umschließen (z.B. Kapillaren). Wirkt die Flüssigkeit benetzend auf die Oberfläche 
der Kapillare, so steigt die Flüssigkeit in sie hinein, bis sich ein Gleichgewicht zwischen 
hydrostatischem Druck der Flüssigkeitssäule und dem durch Zusammenhangskräfte 
 
 
Abb. 2.12 
Vollständige (a), 
partielle (b) und 
keine (c) Benetzung  
 
 
 
Abb. 2.13   
Kapillareffekt und 
Menisken bei Wasser 
(H2O) + Quecksilber (Hg) 
H2O Hg 
Feststoff 
c) 
 
 
b) 
a) Flüssigkeit 
Kontaktwinkel 
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hervorgerufenen Druck eingestellt hat (Kapillaraszension: Bsp. Wasser (H2O), Abb. 2.13). Im 
Falle einer nichtbenetzenden Flüssigkeit erfolgt ein Absenken des Meniskus, der durch die 
Verringerung der Oberfläche hervorgerufen wird (Kapillardeszension: Bsp. Quecksilber (Hg), 
Abb. 2.13) 
 
Kapillareffekte können folglich auch bei den Poren mikroporöser   Oxygenatormembranen 
vorkommen. Um aber einen Durchtritt von Flüssigkeit, in diesen Falle Blut bzw. Blutplasma, 
durch die Poren zu verhindern, sollte das Blut die Membran nicht benetzen, der Kontaktwinkel 
sollte größer als 90° betragen. Daraus ergibt sich die Forderung, hydrophobe Polymere (z.B. 
Propylen: Benetzungswinkel Wasser/PP 97°) bei der Herstellung mikroporöser 
Oxygenatormembranen zu verwenden, um einen spontanen Austritt von Plasma durch die 
Membran zu vermeiden. Im Gegensatz hierzu steht die Dialysemembran, die aufgrund des 
gewünschten Flüssigkeitsaustauschs zwischen Blut und Permeat möglichst hydrophil sein sollte.  
 
2.4.3 Ursachen, Auslösemechanismen und Risikofaktoren  
 
Seit Auftreten des PL sind von Arbeitsgruppen in Japan, USA und Deutschland verschiedene 
in-vivo- und in-vitro-Untersuchungen zu den Gründen des PL durchgeführt worden (14-
16;45;60;61). Es ist dabei gelungen, in-vitro PL zu provozieren, allerdings nur unter 
unphysiologischen Bedingungen, wie z.B. bei hohen Perfusatdrücken und bei Verwendung von 
Perfusaten mit sehr niedriger OFS (16;45). Zumeist wurde nur an Einzelfaktoren experimentiert, 
während andere Parameter konstant gehalten wurden. Mit der Gesamtheit der Untersuchungen 
und den klinischen Beobachtungen wird dem PL ein multikausales Erklärungsmodell zugrunde 
gelegt. Zusätzlich wird davon ausgegangen, dass speziell die Wechselwirkung der einzelnen 
Ursachenfaktoren -die von Patient zu Patient stark variieren können- zu einer Leakageauslösung 
führen. Die Ursachenfaktoren und die darauf aufbauenden Erklärungsmodell werden nun im 
Einzelnen näher beschrieben und erläutert. 
 
Betriebsabhängige Ursachenfaktoren  
Hierunter fallen mit Hilfe technischer Geräte von außen beeinflussbare Faktoren. 
 
Gastemperatur Die Erniedrigung der Gastemperatur führt zu einer Abnahme der 
Wasserdampfkapazität, d.h. die Masse des Sättigungsdampfes nimmt ab. Folglich kommt es zu 
Kondensation der Wassermoleküle. So kommt es auch in den Poren mikroporöser 
Oxygenatormembranen durch reguläre Verdunstungs- und Kondensationsvorgänge zum 
Abscheiden von Wassermolekülen. Dieser Effekt wird bei Beströmen eines Gases niedriger 
Temperatur als des Perfusates erhöht. Mottaghy et al. betrachteten das Konfluieren der 
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kondensierten Wassermoleküle zu Tropfen in den Poren der Membranen als den PL 
initiierenden Prozess (14). Der Zusammenfluss dieser Tropfen führt so zu Flüssigkeitsbrücken 
über die Membran, die durch den Kapillareffekt einen Filtrationsprozess in Gang setzen können. 
Plasmaproteine und andere Blutbestandteile können somit die Membran überwinden, die sonst 
bei 37°C zurückgehalten würden. Mottaghy et al. zeigten in Tierversuchen mit Schafen, dass 
durch die Erwärmung des Gases auf 37°C auch nach 120 Stunden Oxygenatordauereinsatz kein 
PL provozierbar war (14). Das Konzept der Gastemperierung wurde daraufhin von einigen 
ECC-Zentren übernommen (60).  
 
Lund et al. zweifelten allerdings an, dass die Kondensation des Wasserdampfes den initialen 
Prozess des Plasma Leakages darstellen. Aufgrund einer theoretisch-mathematischen 
Berechnung kamen sie zu der Ansicht, dass sich bereits nach 0,5% der Wegstrecke in der 
Hohlfaser die Temperatur des Gases an die Temperatur der perfundierenden Flüssigkeit 
angeglichen hat. Anschließend käme es zu keinen weiteren Kondensationsprozessen und damit 
wäre dieser Erklärungsmechanismus unwahrscheinlich (64). 
 
Strömungsgeschwindigkeit Durch eine unzureichende  Strömungsgeschwindigkeit des Gases 
kann zu wenig Wasserdampf abtransportiert werden. Dies kann ebenfalls dazu führen, dass die 
kondensierten Wassertropfen konfluieren und das Ausschleusen von Blutplasma über die 
Membran begünstigen (60). 
 
Perfusionsdruck Tamari et al. beschrieben den Einfluss gesteigerter Perfusionsdrücke des 
Blutes auf die Entstehung des PL (61). Im Tierversuchsmodell mit handelsüblichen 
Oxygenatoren wurde in einer Art „Ultrafiltration“ eine Flüssigkeit in der Gasphase 
abgeschieden und am Gasauslass des Oxygenators aufgefangen. In dieser Flüssigkeit wurde 
Natrium nachgewiesen. In weiteren in-vitro-Versuchen wurden ebenfalls handelsübliche 
Oxygenatoren mit Elektrolyt-Lösung mit und ohne Zusatz von 4 g/l Albumin bzw. animalen 
Blut perfundiert. Der Perfusionsdruck wurde dabei mittels einer Schraubklemme am 
Blutausgang des Oxygenators von 150 mmHg in mehreren Schritten auf 750 mmHg gesteigert. 
Das aufgefangene Flüssigkeitsvolumen und dessen Natriumgehalt zeigten einen 
Flüssigkeitsübertritt an. Bei drei von sieben Oxygenatoren trat dabei ein Flüssigkeitsübertritt 
auf, wobei immer mindestens ein Perfusionsdruck von 300 mmHg vorlag und eine 
albuminhaltige Perfusionslösung verwandt wurde. Bei zwei anderen Oxygenatortypen war bis 
48 Stunden nach Versuchsbeginn kein Natrium in der transferierten Flüssigkeit nachzuweisen. 
Tamari et al. konnten demnach zeigen, dass mit steigendem Perfusionsdruck ein erhöhter 
Natrium-Übertritt stattgefunden hatte. Zusätzlich wurde auch abhängig vom Perfusionsdruck 
mehr Flüssigkeit aufgefangen, die zudem mit Dauer des Versuches pro Zeiteinheit vermehrt 
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ausgeschieden wurde. Dies konnte allerdings durch Erhöhung des Gasdruckes rückgängig 
gemacht werden, was als Hinweis eines protektiven Effektes hoher Gasbeströmungsdrücke zu 
werten war (16). 
 
Gasdruck Obwohl ein hoher Gasdruck dem PL entgegen wirkt, darf aus Sicherheitsgründen der 
gasseitige Druck nicht 15 cmH2O überschreiten.  Andernfalls bestünde die Gefahr der 
Gasblasenbildung blutseitig der Membran, die durch Transport in der intrakorporalen Blutbahn 
Gefäße verstopfen und somit zu bedrohlichen Gasembolien führen könnten. Ein Unterdruck 
gasseitig würde wiederum ein Sog auf das Blut durch die mikroporöse Membran hindurch 
bewirken und damit die Auftretenswahrscheinlichkeit für ein PL erhöhen (65). 
 
Bluteigenschaften als Ursachenfaktoren  
Blut besitzt keine einheitliche Zusammensetzung, sondern ist auch bei Gesunden ständigen 
Schwankungen unterworfen (34-36). Es ist ein sehr komplex interagierendes System, das stets 
nach einem dynamischen Gleichgewicht strebt. Bei kranken Patienten kommt es stets zu 
Veränderungen im Blut, die in der modernen Medizin mehr oder weniger gut verfolgt werden 
können. Die Konzentrationen von Leberenzymen, Nierenretentionsparametern und Blutfetten 
können sich verändern. Bakterien und deren Toxine vermögen genauso wie Infusionen und 
Medikamente die Eigenschaften des Blutes zu beeinträchtigen.  
 
Oberflächenspannung des Blutes Vielfach wurden Interaktionen des Blutes mit der Membran 
als Auslösemechanismen des PL untersucht und diskutiert. Blut wirkt auf Polypropylen als 
hydrophobes Membranmaterial nicht benetzend.  
 
Wie oben gezeigt, steigt die Benetzbarkeit mit größer werdender Übereinstimmung der polaren 
und dispersiven Anteile von Flüssigkeit und Feststoff. Die Verminderung der OFS des Blutes 
würde demnach die Benetzbarkeit und damit die Auftretenswahrscheinlich des PL erhöhen 
können. 
 
Eckholt konnte mit der Perfusion von Fluiden gesenkter OFS ein Leakage auslösen. 0,9%-
haltige NaCl-Lösung wurde mit Alkohol (OFS: 52 mN/m) oder mit Tensiden (OFS: 38 mN/m) 
versetzt. Bei der Perfusion von einzelnen PP-Kapillarmembranen trat bei 33% bzw. 67% ein 
Leakage auf (45). Weitere Erkenntnis brachten in-vitro- und in-vivo-Untersuchungen von Wien, 
die in der Flüssigkeit, die auf die Gasseite übertrat, Aminosäuren und Proteinfragmente als 
Frühindikatoren vor einem PL nachweisen konnte. Die Zusammensetzung der darin enthaltenen 
Aminosäuren war ähnlich dem Aufbau von Albumin, was den Verdacht des Übertritts von 
Albumin mit der transferierten Flüssigkeit nahe legte (60).  
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Tamari et al. perfundierten handelsübliche Oxygenatoren in in-vitro-Versuchen mit Wasser 
bzw. Elektrolytlösung teilweise angereichert mit 4 g/l Albumin. In verschiedenen Versuchen 
wurde die OFS der Perfusatlösungen durch schrittweise Titration von Isopropylalkohol 
abgesenkt. Es kam regelmäßig bei Oberflächenspannungen von 32 - 36 mN/m zu einem 
massiven Leakage (16).  
 
Allerdings zweifelten Montoya et al. die alleinige Verantwortlichkeit der 
Blutoberflächenspannung als PL-Auslöser an, da die selbst nach langandauerndem 
kardiopulmonalen Bypass die OFS des Blutes nicht unter 42,6 – 56,3 mN/m fallen würde. Sie 
sahen eher die Änderung der Membraneigenschaften durch Blutkomponenten als Ursache der 
PL-Triggerung an (15), wie im nächsten Abschnitt näher erläutert wird. 
 
Membraneigenschaften als Ursachefaktoren  
Durch die Herstellung möglichst kleiner Poren und der Verwendung von hydrophobem Material 
(PP) soll dem Auftreten von PL entgegengewirkt werden. 
 
Porengröße Nach Herstellerangaben beträgt der mittlere Porendurchmesser mikroporöser 
Membranen 50 nm. Herstellungsbedingte Inhomogenitäten in Porenform und -größe und 
zusätzlich im Verarbeitungsprozess entstandene Risse und ähnliche Defekte können zu lokalem 
Plasmaaustritt ins Gaskompartiment führen. Solche Schäden können grundsätzlich auch bei 
einer Anwendung entstehen, die bei genügenden Fehlstellen theoretisch zu einem klinisch 
relevanten Leakage führen könnte (60). Eine Verkleinerung der Porengröße führt schon zu 
einem verminderter PL-Risiko (66). Große Poren fördern demnach die Entstehung des PL. 
 
Änderungen der Membranoberfläche Die Anlagerung von Blutkomponenten verändert die 
Eigenschaft der Membranoberfläche. Durch Ablagerung und Adsorption polarer Substanzen wie 
z.B. Proteine und Phospholipide vermindert sich die Hydrophobizität der Membran. Die nun 
geminderte Grenzflächenspannung macht sie für Blut benetzbarer. Durch Beigabe von Albumin 
in die Perfusionslösung konnte Tamari et al. in in-vitro-Kreisläufen -wie bereits erwähnt- ein 
PL provozieren. Dies wurde auf Wechselwirkung von Membran und Albumin zurückgeführt, da 
mit Kontrollperfusat ohne Albumin kein PL auftrat. Voraussetzung für ein Leakage waren 
allerdings Perfusionsdrücke von mindestens 300 mmHg (16).  
 
Der Einfluss von Phospholipiden, einer Blutkomponente mit amphiphilem Charakter 
untersuchten Montoya et al., in dem durch in-vitro- und in-vivo-Versuche gebräuchliche 
Oxygenatoren mit Blut sowie Zusatz verschieden fetthaltiger Emulsionen durchspült wurden. Je 
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höher die Phospholipidkonzentration war, umso früher trat PL auf (lediglich bei hohen 
Perfusionsdrücken). Im Anschluss der Versuche wurden die Oxygenatoren auf die Menge der 
adsorbierten Phospholipide analysiert. Hier zeigte sich zusätzlich eine direkte Abhängigkeit der 
adsorbierten Phospholipid-Menge zu der Konzentration im Perfusat. Allerdings wurden diese 
Versuche allesamt ohne gasseitige Beströmung durchgeführt. Auch war ein PL in der 
Kontrollgruppe des in-vivo-Versuches zu beobachten (15). 
 
Proteine und Lipide verringern die OFS des Blutes. Zusätzlich scheint die Adsorption von 
Albumin und Phospholipiden an der Membranoberfläche demnach auch die hydrophobe 
Eigenschaft für das PL günstig zu beeinflussen. Des Weiteren erhöhen auch andere 
Blutbestandteile die Benetzbarkeit und fördern somit das Hindurchfließen des Blutplasmas 
durch die Membran. Durch in-vitro-Messungen der Benetzbarkeit von Oxygenatormembranen 
vor und nach Perfusion mit Blut konnte Wien zeigen, dass sich die Hydrophobität der 
Membranen verringert hatte (60). 
  
Risikofaktoren 
Neben den begünstigenden Einzelfaktoren konnten durch klinische Beobachtungen weitere 
Risikofaktoren für das Auftreten von PL identifiziert werden. Meyns et al. analysierten 
retrospektiv 91 Oxygenatorapplikationen bei 62 Patienten. Dabei wurden  
• jüngeres Alter,  
• die steigende Anzahl gebrauchter Oxygenatoren und  
• veno-arterieller Gefäßzugang 
als signifikante Risikofaktoren für das Auftreten eines PL entdeckt (59). Wien beschrieb 
zusätzlich die Vermutung des höheren PL-Risikos bei septischen Patienten (vor allem erhöhter 
Aminosäurenachweis), was sie auf pathologische Veränderungen der Blutparameter 
zurückführte (60). 
 
2.4.4 Vermeidungsstrategien 
 
Trotz intensiver Erforschung der Auslösemechanismen ist die Wissenschaft eine eindeutige 
Theorie über die Entstehung des PL schuldig geblieben. Lediglich einzelne, PL-begünstigende 
Faktoren konnten beschrieben werden. Jedoch konnte davon keine klare Strategie zur PL-
Prävention abgeleitet werden. Individuelle Empfehlungen, die den Durchtritt von 
Blutbestandteilen erschweren sollten, wurden dennoch ausgemacht. Der Kapillareffekt 
kondensierter Wasserdampftropfen in den Poren der Membran soll durch Gastemperierung von 
ca. 38°C vermindert und dadurch die Initiierung des PL-Prozesses verhindern (14). Die 
 41 
Erkenntnis, dass durch Adsorption von Phospholipiden die Oberflächen-eigenschaften 
beeinflusst werden, führte zur Vermeidung lipidhaltiger Infusionen (60). 
 
Aufgrund der fehlenden sicheren PL-Präventionsmöglichkeiten sah man aber die 
Notwendigkeit, eine wirklich dichte Membran zu verwenden. Verschiedene Forschergruppen 
und auch die Industrie beschäftigten sich daraufhin mit der Entwicklung einer PL-resistenten 
Membran. Nur ein erster Schritt war die Verkleinerung der Porengröße mikroporöser 
Membranen, die ein vermindertes Versagensrisiko zeigten (66). Bessere Ergebnisse wurden 
daraufhin über asymmetrische Komposit-Membranen veröffentlicht, wobei mikroporöse PP-
Membranen mit einer sehr dünnen Silikonhaut beschichtet wurden (17;18;41;67). Obwohl 
Silikon als nur aufwendig zu verarbeitendes Material gilt, konnten gute Resultate bei 
Untersuchungen mit dichten Hohlfasern erzielt werden (40), die komplett aus Silikon bestehen.  
 
Neben Silikon beschäftigte man sich auch mit neuen Polymeren zur Verarbeitung als 
Oxygenatormembranen. Polysulfon wurde dabei als  Beschichtungsmaterial verwandt (65). Die 
Anwendung von Oxygenatormembranen mit dem Polymer Polymethylpenten (PMP), mit dem 
sich integralasymmetrische, mikroporöse Hohlfasermembranen mit einer ca. 1 m dünnen, 
porenfreien Schicht produzieren ließen, wies neben zu PP vergleichbarer 
Gasaustauschkapazitäten zudem im klinischen Einsatz eine hohes Maß an PL-Resistenz auf. 
Bisher konnte in mehreren retrospektiven klinischen Studien von keinem PL-Ereignis berichtet 
werden (19;20;50;59;68).  
 
In einer in-vitro-Studie wurde von Eash et al., bei der verschiedene Oxygenatormembranen 
(integralasymmetrische sowie Komposit-Membranen) auf Gasaustausch und PL-Resistenz hin 
evaluiert wurden, der PMP-Membran eine zu anderen Membranen gute Gastransferkapazität 
bescheinigt. Allerdings wurde beim Versuch, die PL-Resistenz der Membranen zu ermitteln, 
eine signifikant höhere Durchlässigkeit des Surfactant-Teststoffes beobachtet (69). Diese lag 
allerdings um ein vielfaches (ca. 50x) niedriger als bei der mikroporösen Kontrollmembran. 
Zusätzlich bleibt zu erwähnen, dass im Testfluid Alkohol (Isopropanol) enthalten war, der die 
Polymere zum Schwellen bringen und daher die Struktur beeinflussen kann (45). 
 
Diese insgesamt hoffnungsvollen Ergebnisse lassen darauf schließen, dass eine Membran 
entwickelt worden zu sein scheint, die PL vollständig verhindern könnte. Um diesem Anschein 
näher auf den Grund zu gehen, beschäftigt sich diese Arbeit auch mit der Frage, ob PMP-
Membranen vollständig dicht und für Plasma undurchlässig sind. 
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2.5 Applikation von Narkosegasen via Oxygenator 
 
2.5.1 Verabreichung von Arzneimitteln 
 
Eine spezielle Applikationsform von Medikamenten ist deren Beigabe in die  Atemluft (per 
inhalationem). Die Aufnahme des Wirkstoffes erfolgt über Resorption der Schleimhäute in den 
Atemwegen und Lungenbläschen. Die Arzneimittel wirken dabei entweder direkt lokal (im 
Bronchialsystem bei der Asthmatherapie) oder werden über das Blut zum Wirkort transportiert. 
Diese Form der Medikamentenverabreichung spielt in der Anästhesiologie bei der Narkose eine 
bedeutende Rolle. Seit der Entdeckung der narkotischen Wirkung des Lachgases wurde sich 
dies seit ca. 200 Jahren zu Nutze gemacht. Nach inhalativer Aufnahme werden die 
Inhalationsanästhetika über das Blutsystem zu Ihrem Hauptwirkungsort Gehirn transportiert. 
Alternativ ist es allerdings möglich, die Narkose ausschließlich über die intravenöse Gabe von 
Hypnotika zu führen (Total Intravenöse Anästhesie, TIVA) (70).  
 
Üblicherweise wird in den meisten kardiochirurgischen Zentren die Narkose über die Zeit des 
CPB -die Lunge ist vom Blutkreislauf ausgeschlossen, der Gasaustausch läuft völlig über den 
Oxygenator ab- auf eine TIVA umgestellt. In einigen Kliniken allerdings sieht man Vorteile in 
der Fortführung des Narkoseregimes und verabreicht Narkosegase via Oxygenator (71-74). Die 
verwandten Narkotika bekommen einen gefäßerweiterten und kardioprotektiven Effekt 
zugesprochen, den man bevorzugt auch während des CPB nutzen möchte.  
 
Dem Beströmungsgas wird ein Inhalationsnarkotikum zugeführt, das wie die Atemgase O2 und 
CO2 über die mikroporöse Oxygenatormembran ins Blut überführt wird. Über den Blutstrom 
gelangen die Narkosegase folglich ins Gehirn und entfalten dort ihre Wirkung. Ungefähr ein 
Drittel der deutschen herzchirurgischen Zentren fahren nach einer Erhebung mit der Narkose 
während des CPB auf diese Weise fort (75). 
 
Ein kardiochirurgisches Zentrum in Großbritannien berichtete erstmals von der klinischen 
Erfahrung, dass bei Zugabe Inhalationsnarkotika ins Beamtungsgas bei der Verwendung neuer 
PMP-Membranoxygenatoren keine ausreichende Narkosetiefe erreicht werden konnte. In einer 
klinischen Studie von Wiesenack et al. konnte diese Beobachtung nachvollzogen werden (76). 
 
2.5.2 Inhalationsnarkotika 
 
Inhalationsanästhetika lassen sich in zwei Gruppen einteilen: Stoffe, die bei Raumtemperatur als 
Gas vorliegen, und Stoffe, die bei Raumtemperatur flüssig sind. Die flüssigen Inhalativa müssen 
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zunächst durch spezielle Narkoseverdampfer (Vapor) in dampfförmigen (volatilen) Zustand 
überführt werden. Der Vapor ist im Narkosegerät integriert. Vertreter der Gruppe der volatilen 
Anästhetika sind neben Diethylether (Äther) die Flurane (z.B. Isofluran). Zu der anderen 
Gruppe gehören Lachgas (N2O) und das Edelgas Xenon. Für ihre Verabreichung sind wegen des 
bereits dampfförmigen Zustandes bei Raumtemperatur keine Vaporen nötig. Sie werden mittels 
im Narkosegerät integrierten Gasdosierer dem Beatmungsgas zugeführt werden (77).  
 
Entscheidend für die Aufnahme der Narkosegase sind der Partialdruck im 
Beatmungsgasgemisch und die Löslichkeit des Gases im Blut. Da sich die Partialdrücke sich in 
Flüssigkeit und Gas angleichen, bestimmt die Höhe der Partialdruckdifferenz zwischen 
Gasgemisch und Blut die Geschwindigkeit, in der sich Gase im Blut lösen. Die Löslichkeit des 
Gases im Blut, ausgedrückt durch den Blut/Gas-Verteilungskoeffizienten, beschreibt die 
Gasmenge, die nach dem Henry-Dalton-Gesetz direkt proportional zum Partialdruck im Blut 
aufgenommen wird. Narkosegase lösen sich fast ausschließlich physikalisch und werden nur in 
unbedeutender Menge von Transportmolekülen aufgenommen. Von daher ist der Blut/Gas-
Verteilungskoeffizient vergleichbar mit einem Wasser/Gas-Verteilungskoeffizient. 
 
Die Löslichkeit ist damit für die Geschwindigkeit verantwortlich, wie schnell 
Narkosegasmoleküle das Gewebe erreichen können. Bei niedriger Löslichkeit wird das Blut 
schnell gesättigt und stellt damit einen geringen Pool für das Inhalationsanästhetikum dar. Der 
Partialdruck zwischen dem Blut und dem Beatmungsgas ist schnell ausgeglichen, folglich 
werden daraufhin zeitnah die Moleküle vom Blut ins Gewebe abgegeben. Ein geringer 
Blut/Gas-Verteilungskoeffizient ermöglicht somit eine schnelle Einstellung der Narkosetiefe, 
was bei Inhalationsanästhetika erwünscht ist. Ist der Koeffizient beispielsweise <1, bedeutet 
dies, dass im Gleichgewichtszustand die Konzentration des Gases in der Alveolarluft größer ist 
als im Blut (während die Partialdrücke in den beiden Phasen gleich groß sind) (77). 
 
Lachgas Vor ca. 200 Jahren wurde bereits der mutmaßliche Nutzen des Gases als Narkotikum 
beschrieben (78). Seitdem wurde es zu einem festen Bestandteil in der Anästhesie, da Lachgas 
(N2O) weder explosiv noch brennbar und außerdem wegen der geringen Blutlöslichkeit bei der 
Narkoseführung gut steuerbar ist. Allerdings eignet sich N2O aufgrund zu schwachem 
Anästhesiepotential trotz geringer analgetischer Wirkung nicht als Monosubstanz, sondern kann 
nur als Supplementierung in der Allgemeinanästhesie eingesetzt werden. Zudem werden 
mittlerweile auch alternativ halogenierte Kohlenwasserstoffe (Desfluran, Sevofluran) 
angewendet, die ähnlich gute Steuerbarkeit und dabei eine geringeres Nutzen/Risiko-Relation 
aufweisen (78-80). Derzeit wird deshalb an deutschen Kliniken immer mehr auf den klinischen 
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Einsatz von N2O verzichtet (78), obwohl es noch in nahezu allen europäischen Ländern 
Verwendung findet (80). 
 
Flurane Die halogenierten Kohlenwasserstoffe sind die Standardnarkosegase in der Anästhesie. 
Sie stimulieren ähnlich wie intravenöse Anästhetika die GABAA-Rezeptoren (GABA = γ-
Amino-Buttersäure) inhibitorischer Synapsen im Gehirn (81). Seit 1984 setzte sich Isofluran als 
bevorzugtes, volatiles Inhalationsnarkotikum durch. Es weist ein wesentlich geringeres 
Nebenwirkungsprofil als seine Vorgänger auf und ist durch die geringere Blutlöslichkeit 
wesentlich besser für die Narkoseführung geeignet.  
 
In der jüngeren Zeit versprechen die neuen Substanzen Sevofluran und Desfluran zusätzliche 
Vorteile, doch meist aufgrund ökonomischer Gründe haben sie Isofluran noch nicht von seiner 
bedeutenden Rolle verdrängen können. Sevofluran bietet dabei den Vorteil, als geruchloses, 
nicht Schleimhaut reizendes Gas auch als Narkoseeinleitungssubstanz (über die Maske, und 
nicht wie bei meist praktizierter Narkoseeinleitung über intravenöse Präparate) vor allem bei 
Kindern verwendet werden zu können. Desfluran genauso wie Sevofluran ist aufgrund seines 
sehr niedrigen Blut/Gas-Verteilungskoeffizienten und dem guten Nebenwirkungsprofil ein 
nahezu  „ideales“ Narkosegas (77).  
 
Xenon Das Edelgas wurde 1898 entdeckt und wird kommerziell z.B. in Leuchtkörpern und 
Lasern, in der Flugzeugindustrie und zum medizinischen Gebrauch verwandt. Die narkotischen 
Eigenschaften sind bereits seit über 50 Jahren bekannt (82).  
 
Xenon ist in vielerlei Hinsicht ebenfalls ein nahezu „ideales“ Anästhetikum. Es ist chemisch 
inert, also extrem reaktionsträge, und wird demzufolge nicht metabolisiert. Xenon besitzt in der 
klinischen Anwendung eine neuroprotektive Wirkung und verursacht lediglich eine sehr geringe 
kardiovaskuläre Depression (89).  Eine toxische Eigenschaft ist bisher nicht bekannt, das 
Nebenwirkungsprofil ist sehr gering (70).  
 
Aufgrund der ausgesprochen niedrigen Blutlöslichkeit ist eine Xenon-Narkose sehr gut 
steuerbar, d.h. die narkotische Wirkung tritt schnell ein und kann zügig wieder beendet werden. 
Zusätzlich zu dem zu N2O noch verbesserten anästhetischen Effekt besitzt Xenon eine 
analgetische Potenz. Dies erklärt man sich durch die Wirkung (wie bei N2O) über den N-
Methyl-D-Aspartat-Rezeptor (81). Dadurch kann der Verbrauch von Opioiden als Analgetika 
vermindert und somit unangenehme Nebenwirkungen nach der Narkose minimiert werden (83). 
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Die Gewinnung von reinem Xenon mittels Separierungsprozess aus der Umgebungsluft ist sehr 
teuer. Um die Kosten für eine Xenon-Narkose im Rahmen zu halten, wird es ausschließlich über 
ein „geschlossenes“ Narkosekreislaufsystem verwendet. Bei „geschlossenen“ Systemen wird im 
Beatmungsgas abgeatmetes CO2 absorbiert, auf der anderen Seite die Konzentrationen von O2 
und dem Narkosegas kontinuierlich überwacht. Nach Bedarf wird die exakt erforderliche Menge 
zu Einstellung der Einatemparameter hinzugeführt. Meistens werden Narkosen über 
„halbgeschlossene“ Systeme geführt, wobei die Ausatemluft über einen Ventilmechanismus nur 
teilweise rezirkuliert und die überschüssige Exspirationsluft durch Absaugung entsorgt wird 
(70). Für Xenon-Narkosen sind demzufolge ganz bestimmte Narkosegeräte erforderlich, die 
über einen geschlossenen Beatmungsmodus verfügen. 
 
2.5.3 Komplikationen beim Narkosegastransfer via Oxygenator 
 
Während des CPB ist die Lunge vom Blutkreislauf des Patienten ausgeschlossen, somit kann 
nicht über weitere Beatmung der Lungen die Anästhetikumapplikation aufrechterhalten werden. 
Manche kardiochirurgische Zentren sehen einen Vorteil in der Fortführung der gasförmigen 
Narkose während des CPB und geben das Narkosegas dem Blut über das 
Oxygenatorbeströmungsgas hinzu (75;76).  
 
Isoflurantransfer Während klinischer Anwendung von PMP-Oxygenatoren schlug eine 
ausreichende Zuführung von Isofluran via Oxygenator fehl. Wiesenack et al. untersuchten in 
einer in-vivo-Studie, die Narkosegasaufnahme und -abgabe je zweier gebräuchlicher PP- und 
PMP-Oxygenatoren (76). Während des CPB wurde dem Oxygenatorgas mit einem konstanten 
Gasfluss von 3 l/min für 15 Minuten 1,0 Vol% Isofluran hinzugegeben.  
 
In diesen 15 min. und den anschließenden 15 min. wurden regelmäßig die 
Isoflurankonzentrationen im Blut über Gaschromatographie gemessen. Zeitgleich wurde am 
Gasauslass des Oxygenators die Narkosegaskonzentration über Infrarotmessung eines 
Gasanalysier-Monitors aufgezeichnet. Dabei zeigte sich eine hochsignifikante, um den Faktor 
9,6 bis 14,5 reduzierte Gastransferleistung von PMP-Oxygenatoren für Isofluran im Gegensatz 
zu PP-Oxygenatoren, auch wenn bei PMP eine minimale Gaspermeation nachzuweisen war.  
 
Wiesenack et al. führten die unterschiedliche Narkosegasperformance auf das PMP-Material 
zurück. Sie postulierten eine geringere Permeabilität von Isofluranmolekülen durch die 
asymmetrische Diffusionsmembran aufgrund der Molekülgröße (76).  
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Eine weitere in-vivo-Studie dieser Arbeitsgruppe konnte eine stark eingeschränkte 
Gastransferkapazität von PMP-Oxygenatoren auch für weitere volatile Anästhetika (neben 
Isofluran auch Desfluran, Enfluran und Sevofluran) belegen. Hierbei wurde aber nur indirekt 
auf die Transferleistung der PMP-Oxygenatoren im Vergleich zu PP-Oxygenatoren über die 
Gaskonzentrationen am Gasauslass geschlossen (75).  
 
Ergänzend zu den vorgestellten Studien sei noch auf eine Arbeit von 1996 verwiesen, in der 
bereits über eine bessere Isofluran-Transferkapazität von Oxygenatoren mit PP-Membranen 
gegenüber Silikonmembranoxygenatoren berichtet wurde (73). Die daraus resultierende 
Forderung war damals, dass neuartige Oxygenatoren vor ihrer Zulassung auf ihre Narkosegas-
Transferperformance hin zu untersuchen seien, um unerwünschte Komplikationen in den ersten 
Anwendungen zu vermeiden. 
 
Xenontransfer Die hoffnungsvollen Hinweise darauf, dass besonders herzkranke Patienten von 
den kreislaufstabilen und kardioprotektiven Effekten des Xenons profitieren könnten, sind in 
der Kardiochirurgie von speziellem Interesse. Hier stellt sich die Frage, ob Xenon über 
Oxygenatoren während des CPB verabreicht werden kann. 
 
Schirmer et al. untersuchten mittels eines in-vitro-Kreislaufes die Elimination von Xenon über 
Oxygenatoren. Im Anschluss an in-vivo-Versuche wurde Schweinen, die über vier Stunden mit 
70% Xenon und 30% O2 beatmet wurden, 500 ml Blut entnommen und direkt in einen separaten 
Kreislauf geführt. In diesem Kreislauf wurde das mit Xenon beladene Blut mit einer 
Rollerpumpe mit 1 l/min Fluss perfundiert. In dem Kreislauf waren entweder PP- oder PMP-
Oxygenatoren integriert, die mit reinem O2 beströmt wurden. Am Gasauslass des Oxygenators 
wurde über einen Massenspektrometer kontinuierlich die Xenonkonzentration gemessen. 
Innerhalb nur weniger Minuten war jeweils am Gasauslass kein Xenon mehr nachweisbar (83).  
 
Alle Oxygenatoren wiesen eine gute Permeabilität für CO2 auf. Da die Atomgröße von Xenon 
mit der Molekülgröße von CO2 vergleichbar wäre, war für die Autoren dieser Studie die 
schnelle Elimination via Oxygenator nicht überraschend. Geringe Unterschiede zwischen den 
Eliminationskapazitäten wurden auf Membrandicke, Material und die etwaige Membranporen 
zurückgeführt. Praktische Konsequenz ihrer Ergebnisse war, dass grundsätzlich Xenon über 
einen Oxygenator applizierbar ist. Allerdings ist diese Erkenntnis bislang von eingeschränktem 
Nutzen, da die Oxygenatorbeströmungsgase am Gasauslass aus sicherheitstechnischen Gründen 
nicht aufgefangen werden können. Der Verlust von Xenon wäre daher enorm und würde ein 
solches Narkoseregime in seinen Kosten massiv in die Höhe treiben (83). 
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Narkosegasadsorption in Kunststoffen Neben der Durchlässigkeit mikroporöser PP-
Oxygenatormembranen für Isofluran wurde in der Forschung auch der Frage nachgegangen, 
inwieweit Isofluran von medizinischen Kunststoff-Einmalartikeln absorbiert werden. Dabei 
konnte nachgewiesen werden, dass sich dichte, porenfreie PP-Artikel für Isofluran als 
undurchlässig zeigen und es zudem nicht absorbieren (84;85).  Demgegenüber wurde in einer 
weiteren Veröffentlichung beschrieben, dass ein gebräuchlicher Silikonmembranoxygenator ca. 
17 Liter Isofluran absorbieren kann. Die damit verbundene Verzögerung, bis in das menschliche 
Blut Isofluran zugegeben bzw. davon wieder abgegeben wird, bedeutet eine verminderte 
Steuerbarkeit in der Narkoseführung (86). 
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2.6 Zusammenfassung zum bisherigen Stand der Forschung 
 
Seit ca. 50 Jahren bereits finden Oxygenatoren Anwendung in der Medizin (5). Zunächst 
wurden sie in der Kardiochirurgie beim CPB eingesetzt (4), später auch auf Intensivstation zum 
ECLS bei schwer lungen- und herzerkrankten Patienten. ECLS wird mittlerweile an mehreren 
Zentren in der Welt praktiziert, dennoch ist er nicht völlig unumstritten, obwohl die zahlreichen 
Nebenwirkungen und Risiken im Laufe der Jahre minimiert werden konnten (3). 
 
Durchgesetzt hat sich mit der Zeit die Anwendung von Hohlfasermembranoxygenatoren, bei 
denen der Gasaustausch über dünne Polymermembranen abläuft. Diese hydrophoben 
Membranen zeichnen sich durch eine gute Gastransferkapazität aus. Es existieren verschiedene 
Membranen mit unterschiedlich strukturellem Aufbau. Sie besitzen entweder Mikroporen, sind 
porenfrei oder haben eine mikroporöse Grundstruktur mit einem dünnen, porenfreien Überzug 
(17-19;40). 
 
Beim Langzeiteinsatz von mikroporösen Membranoxygenatoren (ECLS) kann es zum Durchtritt 
von Blutplasma durch die Membran auf die Gasseite kommen (14-16;61). Bei der Erforschung 
des PL konnte kein monokausaler Auslösemechanismus identifiziert werden; viel mehr geht 
man von einem Zusammenspiel von mehreren Ursachenfaktoren aus (60). Zum einen wird die 
Kapillarwirkung von kondensierten Flüssigkeitstropfen in den Mikroporen als initiierender 
Prozess kontrovers diskutiert (14;64).  
 
Zum anderen nimmt man eine Abnahme der Grenzflächenspannung zwischen Blut und 
Membran als PL begünstigenden Faktor an, wobei sowohl eine Absenkung der 
Blutoberflächenspannung als auch eine Steigerung der Hydrophilität der mikroporösen 
Membran durch Adsorption amphiphiler Phospholipidmoleküle eine Rolle spielen sollen. Eine 
Ausbildung von Flüssigkeitsbrücken zwischen Blut- und Gasphase ermöglicht den Übertritt von 
Plasma durch die Poren (15;16;61;69).  
 
Das Phänomen des PL führte zur Entwicklung vieler neuer Membranen, um einerseits die 
Risiken beim ECLS zu mindern und um andererseits eine verlässliche Membran zu erhalten, die 
genügend Sicherheit beim Einbau in implantierbare Lungen gewähren würden. Dies ist derzeit 
Gegenstand intensiver Forschungsanstrengungen.  
 
Entstanden sind dabei integralasymmetrische, mikroporöse Diffusionsmembranen mit dünner, 
aktiver Schicht aus PMP oder auch Komposit-Membranen mit einer Stützschicht aus PP und 
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einem Überzug aus Silikon. Ihnen gemeinsam ist eine hauchdünne, porenfreie Schicht, die PL 
vermeiden sollen (17-19;40). 
 
In klinischen, retrospektiven in-vivo-Studien über die PL-Resistenz von PMP-
Membranoxygenatoren konnte bisher über keinen Vorfall von PL berichtet werden 
(19;20;59;68). Auch wird ihnen weiterhin ein effizienter Gasaustausch bescheinigt. In-vitro-
Studien zeigten eine wesentlich bessere Undurchlässigkeit für Testflüssigkeiten gegenüber 
gebräuchlichen mikroporösen Oxygenatormembranen. Im Unterschied zu anderen neuartigen, 
plasmaresistenten Membranen zeigte sich dennoch ein signifikant erhöhtes Durchlassverhalten 
der PMP-Membran (69). Die Frage, ob auch bei PMP-Hohlfasern ein PL vorkommen kann, ist 
weiterhin offen.  
 
Beim CPB mit PMP-Oxygenatoren musste man die Erfahrung machen, dass die Applikation des 
volatilen Inhalationsnarkotikums Isofluran nicht wie gewohnt möglich war. PMP-Oxygenatoren 
stehen demnach im Verdacht, im Gegensatz zum vergleichbaren O2- und CO2-
Austauschvermögen wie PP-Oxygenatoren Isofluran vermindert ins Blut abgeben zu können. In 
mehreren in-vivo-Studien einer Arbeitsgruppe konnte der signifikant unterschiedliche 
Narkosegastransfer nachvollzogen werden (75;76). Dies ergibt eine eingeschränkte 
Anwendbarkeit von PMP-Oxygenatoren.  
 
Eine weitere Arbeitsgruppe, die sich mit der Erforschung des modernen Inhalationsnarkotikums 
Xenon befasst, untersuchte die Elimination des Anästhetikums Xenon von xenon-beladenem 
Blut durch Perfusion verschiedener Oxygenatoren. Ein signifikanter Unterschied zwischen den 
mikroporösen Membranoxygenatoren und solcher mit PMP-Membranen war nicht ersichtlich 
(83).  
 
2.7 Ziel der Arbeit 
 
Als Grundlage dieser Arbeit galt die Annahme, dass die neuen PMP-Hohlfasermembranen 
aufgrund ihres strukturellen Aufbaus im Gegensatz zu mikroporösen PP-Membranen für 
gasförmige Stoffe undurchlässiger und für flüssige Stoffe dicht sind. Die Fragestellung der 
Arbeit war hierbei, die Hohlfasermembranen in ihrer Durchlässigkeit und Transportleistung zu 
beschreiben, mittels eines neu entwickelten, standardisierten Versuchsstandes zu 
charakterisieren und den im folgenden geschilderten Annahmen auf den Grund zu gehen. 
 
Die PMP-Membran Oxyplus®, hergestellt von der Firma Membrana AG aus Wuppertal, ist 
intergralasymmetrisch, d.h. die beiden Oberflächen der Membran sind verschieden. Die der 
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Gasseite zugewandte Seite zeigt die mikroporöse Struktur der ca. 90 m dicken Stützschichten. 
Die dem Blut zugewandte Seite erscheint glatt und porenfrei. Diese aktive Schicht ist laut 
Herstellerangaben weniger als 1 m dick. Sowohl aktive als auch Stützschicht werden in einem 
einzigen Produktionsschritt aus einem Polymer hergestellt. Aufgrund des porenfreien Anteils 
stellt diese Membran trotz einer Gesamtporosität von 55% eine dichte Diffusionsmembran dar. 
Dieser dünne Überzug soll einen Durchtritt von Flüssigkeiten verhindern und daher PL 
vermeiden. Die Permeation kleiner Atome und Moleküle durch diese dünne, aktive Schicht 
gewährleistet bei diesen PMP-Membranen eine vergleichbar gute Gasaustauschkapazität für 
CO2 und O2 wie bei mikroporösen PP-Membranen.  
 
Die H2O-Molekülgröße liegt in der Größenordnung von O2- und CO2-Molekülen. Da das 
Beströmungsgas trocken in den Oxygenator gelangt, kommt es aufgrund des Dampfdruckes des 
Wassers stets zu Verdunstungsvorgängen an der Oxygenatormembranen. Da diese Moleküle 
sich in PMP lösen und hindurch permeieren können, sollte sich auch die 
Wasserdampftransportkapazität von PMP-Membranen und PP-Membranen in gleicher Höhe 
befinden. 
 
Je größer das Volumen der Moleküle wird, desto geringer sollte die Permeation durch die dichte 
PMP-Schicht werden. Bei der Gabe von gasförmigen Anästhetika über Oxygenatoren könnten 
daher Xenon-Atome oder N2O-Moleküle bei der PMP-Membran in der gleicher Menge wie bei 
mikroporösen PP-Membranen appliziert werden, doch bei der Verabreichung von volatilen 
Inhalationsanästhetika wie Isofluran sollte sich aufgrund des großen Molekülvolumens und der 
Polarität ein deutlicher Unterschied zwischen Transferleistung von PMP- und PP-Membranen 
zeigen. 
 
Demgegenüber sollten Flüssigkeiten vollständig durch die dünne, aktive Schicht der PMP-
Membran komplett zurückgehalten werden, da die Mikroporen auf der Blutseite durch eine 
dünne, porenfreie Polymerschicht verschlossen sind. PMP-Membranen sollten daher 
flüssigkeitsundurchlässig sein und somit ein Plasma Leakage verhindern. 
 
Ziel dieser Arbeit ist es, mit den im Folgenden geschilderten Methoden die oben geschilderten 
Annahmen zu überprüfen und gegebenenfalls zu verifizieren.  Dies soll dazu beitragen, die 
verwandten Oxygenatormembranen technisch zu charakterisieren, um diesbezüglich ihre 
Eignung für die klinische Routine objektiver beurteilen zu können. 
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3 Material und Methodik 
 
3.1 Aufbau der Arbeit 
 
In vergleichenden in-vitro-Untersuchungen wurden zwei im klinischen Einsatz befindliche 
Oxygenatormembranen zu ihrem Stofftransportverhalten bei verschiedenen gasförmigen und 
flüssigen Teststoffen untersucht. Die neuere PMP-Diffusionsmembran Oxyplus® sollte mit der 
klinisch weit verbreiterten mikroporösen PP-Membran Oxyphan®, jeweils verarbeitet in klinisch 
gebräuchlichen Oxygenatoren oder Oxygenator-Test-Modulen, verglichen werden.  
 
Die Arbeit ist in drei Themenblöcke eingeteilt, in denen zur Charakterisierung der Membranen 
jeweils der Stofftransport der relevanten Stoffe überprüft wurde: 
 
1. Transpiration von Wasserdampf über die Membranen  
2. Evaluation des Leakageverhaltens der Membranen 
3. Narkosegastransferkapazität der Membranen  
 
Letztlich wurden zusätzlich noch gleiche Untersuchungen aus den verschiedenen 
Themenbereichen mit einem Silikonmembranoxygenator durchgeführt, um einen tendenziellen 
Eindruck des Leakage- und Gastransportverhaltens der Silikonmembran im Vergleich zu den 
PP- und PMP-Membranen zu erhalten. 
 
3.2 Hohlfasermembranen  
 
3.2.1 Mikroporöse Polypropylenmembran Oxyphan® 
 
Die in dieser Arbeit als Referenzmembran verwendete mikroporöse Hohlfasermembran 
Oxyphan® wird seit 1988 von der Firma Membrana GmbH in D-72289 Wuppertal produziert 
und vertrieben. Sie wurde zur weltweit führenden Membran im klinischen Gebrauch, da sie 
durch ihre Mikroporosität eine hohe Gasdurchlässigkeit für O2 und CO2 gewährt. Sie werden bei 
der Produktion von Oxygenatoren für die Kardiochirurgie verwendet.  
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Oxyphan® wird über den Accurel®-Prozess, einem thermisch induzierten 
Phasenseparationsprozess, hergestellt und ist eine symmetrische Hohlfasermembran mit einer 
Wanddicke von 50 m. Der Innendurchmesser 
beträgt 280 m und demnach der Außendurchmesser 
380 m. Die Porengänge laufen durch die Membran 
hindurch, viele Poren enden allerdings auch blind. 
Die Porenöffnung sind auf den Oberflächen sichtbar 
(siehe Abb. 3.1-3.3), die aufgrund der Symmetrie 
innen und außen gleich erscheinen (39). 
  
Die Porosität der Membran beträgt ca. 45%. Die 
maximale Porengröße wird mit 0,2 m angegeben. 
Das Polymer Polypropylen (PP) selbst ist ein 
teilkristalliner Thermoplast und besteht aus dem 
Monomer PP. Der Schmelzpunkt liegt bei 166°C, die 
Dichte beträgt 0,90 g/cm³. Das Polymer ist chemisch 
beständig gegen Wasser und Alkohol, unbeständig 
jedoch gegen Kohlenwasserstoffe.  PP selbst ist nur 
eingeschränkt gaspermeabel, daher wiesen nur mikroporöse Polypropylenmembranen eine 
ausreichende Gasaustauschkapazität auf (39).  
 
Die in den Versuchen verwendeten Oxyphan®-Membranen waren nicht mit Heparin beschichtet. 
Sie kamen nur in verarbeiteter Form in Oxygenator-Test-Modulen oder handelsüblichen 
Oxygenatoren bei den Experimenten zum Einsatz. 
 
 
 
 
Abb. 3.1   
REM PP Oberfläche 3000x (39) 
 
 
 
 
 
 
Abb. 3.2   
 
Abb. 3.3   
REM PP Bruch Querschnitt 5000x (39) REM PP Oberfläche 5000x (39) 
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3.2.2 Polymethylpenten-Diffusionsmembran Oxyplus® 
 
Die PMP-Membran Oxyplus® wurde 
von der Firma Membrana AG, D-
72289 Wuppertal, mit dem Ziel 
entwickelt, PL über die Membran 
vermeiden zu können. Nachdem die 
ausreichende Gasaustauschfähigkeit 
der Diffusionsmembran nachgewiesen 
wurde, wurde sie für klinischen 
Gebrauch zu gelassen. In mehreren 
klinischen (19;68;87) wie auch 
tierexperimentellen Studien (Schaf) 
(20;50) konnte bisher bei der 
Langzeitanwendung von Oxyplus®-Oxygenatoren kein PL beobachtet werden. Daher wird 
dieser neuen Membran ein gutes Zeugnis zur Langzeitanwendung bescheinigt. Allein eine in-
vitro-Studie konnte eine signifikant erhöhte Plasma-Durchlässigkeit der PMP-Membran 
gegenüber anderen Hohlfasermembranen ausmachen (69).  
 
Oxyplus® wird ebenfalls über einen thermisch induzierten Phasenseparationsprozess nach dem 
Accurel®-Prozess hergestellt. Dabei entsteht eine integralasymmetrische mikroporöse 
Hohlfasermembran mit einer Wanddicke von 90 m. Der Innendurchmesser beträgt 200 m und 
somit der Außendurchmesser 380 m. Der Außendurchmesser von Oxyphan® und Oxyplus® 
sind demnach gleich groß (26). 
 
 
 
Abb. 3.4 
REM PMP äußere Oberfläche 10.000x (26) 
 
 
 
 
 
Abb. 3.5  
 
Abb. 3.6   
REM PMP Querschnitt 1000x (26) REM PMP Querschnitt 5000x (26) 
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Integralasymmetrisch bedeutet, dass die Membran aus einem Material (PMP) besteht, allerdings 
erscheinen die Oberfläche von Innen- und Außenseite nicht identisch. Die im Einsatz zur 
Blutphase zugewandte Außenseite besitzt eine weniger als 1 m dicke porenfreie 
Abschlussschicht (siehe Abb. 3.4-3.6), womit Gasaustausch nur über Permeation durch das 
Membranpolymer möglich ist. Oxyplus® stellt von daher eine Diffusionsmembran dar (26).  
 
Die Porosität der gesamten Membran beträgt ca. 55%. Damit besitzt Oxyplus® eine höhere 
Porosität als Oxyphan®. Dies begünstigt somit den Stoffaustausch. Eine maximale Porengröße 
der Stützmembran wird vom Hersteller nicht angegeben.  
 
Das Polymer PMP ist ebenfalls ein teilkristalliner Thermoplast und besitzt ähnliche 
physikalische und chemische Eigenschaften und einen ähnlichen Aufbau wie PP, neigt aber zu 
Spannungsrissen. Das Monomer ist dimerisiertes Propylen. Der Schmelzpunkt liegt bei 235°C, 
die Dichte beträgt 0,835 g/cm³. PMP ist aufgrund seiner geringeren Dichte um das ca. 10-
15fache gaspermeabler (laut Hersteller: PMP: CO2= 92,6; O2= 32,3 [cm³/(s*cm²*cmHg*1010)]; 
im Gegensatz dazu: PP: CO2= 9,2; O2= 2,2 [cm³/(s*cm²*cmHg*1010)]; (26;39)). PMP liefert mit 
der erhöhten Porosität von Oxyplus® eine vergleichbar gute Gasdurchlässigkeit für O2 und CO2 
(26) und ist daher überhaupt als Polymer für eine Diffusionsmembran geeignet. PMP ist 
ebenfalls nach Herstellerangaben beständig gegenüber Wasser und Alkohol, unbeständig 
gegenüber Kohlenwasserstoffe. Die poröse Struktur der Membranen mag allerdings einen 
negativen Effekt auf die Stabilität gegenüber aggressiven Substanzen verursachen (26).  
 
Auch die in den Versuchen verwendeten Oxyplus® waren nicht mit Heparin beschichtet und 
kamen nur in verarbeiteter Form in Oxygenator-Miniaturmodulen oder handelsüblichen 
Oxygenatoren bei den Experimenten zum Einsatz. 
    
3.2.3 Silikonmembranen 
 
Die Silikonmembranoxygenatoren waren Membranplattenoxygenatoren mit Silikon-Komposit-
Membranen. Die Verarbeitung von Silikon zu Hohlfasern galt bisher als technisch sehr 
aufwendig. Die Hohlfasermembranen hatten eine zu große Wanddicke und damit eine 
unzureichende Gasaustauschfähigkeit (42). In Oxygenatoren wurden deshalb lange Silikon-
Komposit-Membranen integriert. Die Membranen hatten eine Stützschicht aus porösem Metall 
und eine weniger als 50 m dünne Silikonschicht. Diese ist porenfrei und demnach eine 
Diffusionsmembran (88). 
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Silikone sind höhermolekulare Verbindungen, denen ein alternierend aus Silizium- und 
Sauerstoffatomen aufgebautes dreidimensionales Gerüst zugrunde liegt. Silikone haben einen 
sehr unterschiedlichen Aufbau und dem folgend auch sehr differierende Eigenschaften. Silikon 
kann daher bei Umgebungstemperatur als Öl, Fett, Kautschuk, Gummi oder Harz vorliegen. 
Silikongummi ist z.B. elastisch von -60 bis 200°C und besitzt eine Dichte von 1,1 – 1,3 g/cm³.  
 
 Oxyphan® (PP) Oxyplus® (PMP) Silikon 
Monomer Propylen Dimerisiertes Propylen Grundstoff Silizium und Methylchlorid 
Schmelzpunkt [°C] 166 235 -60 bis +200 
Dichte [g/cm³] 0,90 0,835 1,1 – 1,3 
Wanddicke [m] 50 90 5-15 (nur Silikon) 
Lumen [m] 280 200 - 
Außendurchmesser [m] 380 380 - 
Porosität [%] 45 55 (nur Stützschicht) - 
Max. Porengröße [nm] 200 (Keine Angaben vom Hersteller) - 
 
Tab. 3.1 
 
Vergleich der Oxygenatormembranen (26;39;88) 
   
 
 
3.3 Test-Module 
 
3.3.1 Test-Module zur Leakage-Detektion  
 
Bei in-vitro-Experimenten mit Fluorocarbon (FC) zur Detektion der Flüssigkeitsdurchlässigkeit 
wurden speziell angefertigte, standardisierte Oxygenator-Test-Module mit vergleichbaren 
geometrischen Maßen verwendet.  
 
In diese Module wurden jeweils 650 einzelne Hohlfasern integriert, die nicht mit Kettfäden 
verbunden oder gemattet waren, mittels Polyurethan als Potting-Substanz an den jeweiligen 
Enden verklebt und durch Beschneiden wieder eröffnet. Seitlich befanden sich die beiden 
Zugänge zum ersten, extraluminalen Raum der Kapillaren (siehe Abb. 3.7-3.8). Die Aufsätze an 
dem oberen und unteren Ende der Hohlfasern boten den luftdichten Zugang zum zweiten, nun 
intraluminalen Raum. Analog zur Flussanordnung bei Oxygenatoren in klinischem Einsatz 
wurde der intraluminale Raum zur Beströmung mit Gas benutzt, extraluminal wurde mit dem 
Testfluid befüllt.  
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Die effektive Länge der Kapillaren betrug 15,5 cm, die effektive Fläche (extraluminal) wurde 
vom Hersteller mit 0,12 m² angegeben. Damit waren bei beiden Oxygenator-Test-Modulen eine 
gleiche geometrische Bedingungen für den Stoffaustausch geschaffen worden. Dies erst macht 
einen deskriptiven Vergleich der beiden Hohlfasern bei den Experimenten erst möglich. 
Lediglich der Innendurchmesser war mit 280 m bei Oxyplus® sowie 200 m bei Oxyplus® und 
damit auch die effektive Innenoberfläche (0,09 m² bei PP und 0,063 m² bei PMP) 
unterschiedlich. Insgesamt wurden 20 Test-Modul-Exemplare hergestellt und allesamt 
bezüglich ihrer Dichtigkeit mit Druckluft von 1 bar überprüft. Kein Modul wies ein Leck auf. 
 
3.3.2 Handelsübliche Oxygenator-Module für Erwachsene  
 
Für die Untersuchung zur Frage der Wasserdampf- und Narkosegasübertragung wurden 
handelsübliche Oxygenator-Module für Erwachsene der Firma MEDOS Medizintechnik AG aus 
D-52222 Stolberg verwendet (siehe Abb. 3.9). Die Oxygenatoren besitzen ebenfalls gleiche 
geometrische Eigenschaften und lassen deshalb wiederum einen deskriptiven Vergleich der 
beiden darin verwendeten Hohlfasermembranen zu. Verwendet wurden jeweils 6 baugleiche 
Oxygenator-Modelle Hilite® 7000 mit Oxyphan®-Hohlfasern, über den seit Jahren klinische 
Erfahrung existieren, und Hilite® 7000LT mit Oxyplus®-Hohlfasern, der speziell für klinischen 
Langzeitanwendung vermarktet wird. 
 
Im Inneren des Oxygenators ist ein Wärmetauscher integriert, durch den zunächst gemäß der 
gewählten Flussanordnung das Blut strömt (siehe Abb. 3.10). Der Wärmetauscher besteht aus 
Polyurethanhohlfasern mit einer Oberfläche von 0,45 m² und leitet das Blut weiter in den Raum, 
in dem sich die Gasaustauschkapillaren befinden. In Matten zusammengewoben sind die 
 
 
 
 
Abb. 3.7   
 
Abb. 3.8  
Schematische Zeichnung Test-Modul Bild von einem Test-Modul 
Fluidauslass 
Fluideinlass 
Gasauslass 
Gaseinlass 
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Hohlfasern angewinkelt um das Gehäuse des Wärmetauschers gewickelt und gewähren beim 
extraluminalen Blutfluss einen Kreuzstrom, der aufgrund der Wirbelbildung im Blutstrom einen 
optimierten Gasaustausch gewährt. Der Gasstrom fließt in entgegengesetzter Richtung zum 
Blutstrom (Gegenstromprinzip). 
 
Insgesamt sind ca. 12.000 Hohlfasern in dem Oxygenator verarbeitet. Die effektive Oberfläche 
beträgt ca. 1,9 m² und das statische „Priming“-Volumen beläuft sich auf 275 ml. Die Hilite® 
7000- und Hilite® 7000LT-Oxygenatoren sind für die Blutflussrate von 1 bis 7 l/min zugelassen. 
Die Gasaustauschkapazität wird für beide Oxygenatoren mit 60 ml CO2-Transfer und 80 ml O2-
Transfer pro Liter Blutfluss in-vitro (bis ca. 5l/min) angegeben. Die Blutanschlüsse haben einen 
Durchmesser von 3/8’’, der Gaseinlassdurchmesser beträgt ¼’’ und der Gasauslass 3/8’’. Es 
existieren noch weitere kleine Sicherheitsöffnungen im Polycarbonatgehäuse, um einen Über-
druck gasseitig vermeiden zu können (27). 
 
Die jeweils 6 baugleichen Module konnten nach Kontakt mit destilliertem Wasser oder 
isotonischer Kochsalzlösung bei den in-vitro-Experimenten wiederholt eingesetzt werden. Die 
mit Blut bereits kontaminierten Module nur wurden nur einmalig verwendet.  
 
 
 
 
Abb. 3.9   
 
Abb. 3.10   
Oxygenator Hilite® 7000 für Erwachsene,  
Medos Medizintechnik AG, Stolberg (27) 
Querschnittsskizze mit schematischer 
Flussanordnung des Hilite® 7000 (27) 
 58 
3.3.3 Silikonmembranoxygenator 
 
Für die in dieser Studie zusätzlich zu den 
vergleichenden Untersuchungen von PP- und 
PMP-Oxygenatoren durchgeführten 
Silikonmembranoxygenator-Experimente wurde 
ein Neugeborenen-Oxygenator mit 
Silikonmembranplatten verwendet. Der Baby-
Oxygenator M8 der Firma Jostra Medizintechnik 
GmbH & Co KG, D-72145 Hirrlingen (siehe 
Abb. 3.11), besteht aus einer Komposit-Membran 
mit mikroporöser Metallstützschicht und 
dichtem, 5-15 m dünnen Silikonmembran-
überzug. Gasseitig ist zur Erhöhung der 
turbulenten Gasströmung ein Netz integriert, um 
den Gasaustausch zu optimieren. 
 
Die effektive Gasaustauschfläche beläuft sich auf 
0,77 m², das Primingvolumen beträgt 150 ml. Die 
angegebene O2-Austauschkapazität wird mit ca. 55 ml/min angegeben, die CO2-Elimination soll 
laut Hersteller ca. 40 ml/min  (jeweils bei 1 l/min Blutfluss und 1:1-Begasung). Der empfohlene 
maximale Blutfluss wird mit 800 ml/min angegeben, maximales Begasungsverhältnis mit 4:1. 
Die Potting-Substanz ist Polyurethan, das Gehäuse besteht aus Polycarbonat. Der 
Wärmetauscher ist oberhalb des Oxygenators angebracht und besteht aus ca. 3800 Polyethen-
Hohlfasern (88). Er wird in der verwendeten Form heute nicht mehr produziert.  
 
 
3.4 Test-Fluide 
 
3.4.1 Perfluorcarbon 
 
Perfluorcarbone (PFC) sind hochgradig oder vollständig substituierte Fluor- 
Kohlenstoffverbindungen. Sie finden Verwendung in der Industrie als Kälte- oder 
Isolationsmittel sowie in der Medizin.  
 
PFC verhalten bis auf wenige Ausnahmen biologisch und chemisch inert. In medizinischen 
Gebrauch gelten PFC wegen fehlenden Halogenradikalen daher als unbedenklich. Wegen der 
 
 
Abb. 3.11   
Silikonoxygenator mit Plattenmembranen  
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sehr niedrigen Oberflächenspannung und der hohen O2-Löslichkeit werden PFC als Surfactant-
Ersatz bei Neugeborenen angewendet. Die hohe O2-Löslichkeit macht PFC auch als 
Blutersatzstoff interessant.  
 
Schon seit 30 Jahren wird an Anwendungsmöglichkeiten geforscht: Zum einen als Bestandteil 
von Flüssig-Flüssig-Oxygenatoren, bei denen der Gasaustausch von PFC zu Blut abläuft und 
damit das Blut eine geringere Traumatisierung erfährt (23;24). Zum anderen wird an der 
direkten Applikation der PFC in die Lunge geforscht, um die O2-Aufnahme zu erleichtern. 
Diese Verfahren werden je nach Ausmaß Partial-Liquid-Ventilation oder Total-Liquid-
Ventilation genannt (89-91). 
 
In den Perfluorcarbon-Experimenten dieser Arbeit wurde ausschließlich die Flüssigkeit FC-43® 
der Firma 3M Deutschland GmbH aus D-41453 Neuss verwendet (siehe Tab. 3.2). Dieses PFC 
ist vollständig mit Fluor substituiert. Ihm wird vom Hersteller eine sehr niedrige Toxizität und 
gute Materialkompatibilität bescheinigt.  
 
 
Schmelzpunkt - 50 °C 
Siedepunkt + 170 °C 
Dichte (bei 25 °C) 1,88 g/cm3 
Viskosität 2,5 cs 
Oberflächenspannung 16 mN/m 
 
Tab. 3.2 
 
Eigenschaften des Perfluorcarbon FC-43® (63;92) 
 
3.4.2 Perfusionswasser 
 
Destilliertes Wasser Bei den in-vitro-Untersuchungen zur Evaluierung des 
Wasserdampftransportes wurden die Oxygenator-Module mit reinem, destilliertem Wasser 
perfundiert, um potentielle Rückstände nach Trocknung der Oxygenatoren an den Membranen 
zu entfernen. Das genutzte destillierte Wasser war klinisch anwendbares „aqua ad iniectabilia“® 
in 1000ml Flaschen von der Firma Delta-Select GmbH (früher Delta-Pharma) aus D-72793 
Pfullingen. 
 
Kochsalzlösung Im dritten Themenblock dieser Arbeit wurden in einem in-vitro-Kreislauf die 
Erwachsenenoxygenatoren zunächst mit Kochsalzlösung (NaCl-Lösung) und im Anschluss mit 
heparinisiertem Blut perfundiert und gasseitig mit verschiedenen Inhalationsanästhetika 
beströmt. Es wurde dabei isotonische, 0,9% NaCl-Spüllösungen in 1000ml-Flaschen der Firma 
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Delta-Select GmbH (früher Delta-Pharma) aus D-72793 Pfullingen verwendet, wie sie auch im 
klinischen Alltag gebraucht werden. 
 
3.4.3 Tierblut  
 
Als Ersatz für humanes Blut eignet sich aufgrund sehr ähnlicher Eigenschaften Schweineblut. 
Die O2-Bindungskurve sowie der 2,3-DPG-Gehalt im Schweineblut sind mit dem in humanem 
Blut vergleichbar. Jeweils am Morgen des Versuchstages wurde am Schlachthof direkt nach 
Tötung den Tieren vitales Blut entnommen und in einem Gefäß mit heparinisierter NaCl-
Lösung gesammelt. Die Dosierung des Heparins wurde so gewählt, dass 1 l Blut 10.000-20.000 
I.E. Heparin enthielt, um einer Gerinnung des Blutes durch den Fremdflächenkontakt in 
Transportbehältern und später im Versuchskreislauf zu vermeiden. Als Heparin wurde von der 
Firma BRAUN-Melsungen, D-34209 Melsungen, 5ml-Ampullen Heparin-Natrium Braun 
(25.000 I.E./5ml) verwandt. 
 
3.5 Inhalationsanästhetika 
 
3.5.1 Lachgas  
 
Lachgas ist ein leicht süßlich riechendes, farbloses Gas. Es besteht aus zwei Stickstoff- und 
einem Sauerstoffatomen, die chemische Strukturformel lautet daher N2O (siehe Abb. 3.12). Das 
Molekül besitzt eine geringe Polarität und ist wenig reaktiv. Es ist nicht brennbar und nicht 
explosiv, neigt aber dazu, andere Stoffe zu oxidieren.  
 
 
Abb. 3.12   
 
Strukturformel von Lachgas 
 
Es ist schwer blutlöslich und bindet auch nicht an Blutbestandteile. Der Transport im Plasma 
erfolgt allein über die physikalische Lösung (77). N2O wirkt stark schmerzstillend und schwach 
narkotisch, weshalb es heutzutage nicht mehr klinisch als Monosubstanz eingesetzt wird. 
Zunehmend wird die Anwendung in Deutschland kontrovers diskutiert (80).  
 
3.5.2 Isofluran 
 
Das volatile Inhalationsanästhetikum Isofluran ist eine Standardsubstanz der Gasnarkose. Es ist 
eine klare, farblose, nicht brennbare Flüssigkeit von ätherartigem, stechendem Geruch. Es 
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benötigt keinen Stabilisatorzusatz, reagiert nicht mit Metall und ist generell relativ 
reaktionsträge. Es löst sich jedoch in Gummi und auch Silikon, jedoch nicht in PP (77;84-86). 
Chemisch gesehen ist Isofluran ein halogenierter Kohlenwasserstoff mit polarem Charakter 
(siehe Abb. 3.13). Bei den Versuchen wurde das Isofluran-Präparat Forene® der Firma Abbott 
GmbH & Co KG, D-65205 Wiesbaden verwendet. 
 
 
Abb. 3.13   
 
Chemische Strukturformel von Isofluran (77)  
 
3.5.3 Xenon 
 
Xenon ist das chemische Element mit der Ordnungszahl 54 im Periodensystem der Elemente. 
Xenon ist farb-, geruch- und geschmacklos. Als Edelgas ist es nahezu chemisch inert, ist nicht 
brennbar, weist so gut wie keine toxischen Effekte auf und wirkt als einziges Edelgas im 
normobaren Bereich narkotisch. Im Gegensatz zu volatilen Anästhetika führt Xenon zu keiner 
Reizung der Atemwege. Bei der Produktion von reinem Xenon wird es aus der Atmosphäre 
extrahiert, wohin es nach der Anwendung wieder unverändert zurückkehrt. Deshalb kommt es 
zu keiner Kontamination der Atmosphäre und konsekutiver Umweltbelastung (82).  
 
Xenon ist unpolar und verhält sich wie ein reales Gas. Der Atomradius beträgt 218 pm, die 
Atomgröße liegt demnach unter 0,5 nm. Es sind neun natürliche und eine Vielzahl an 
künstlichen Isotopen bekannt, von denen vor allen Dingen das Isotop 133-Xe in der 
Nuklearmedizin Anwendung findet. 
 
 Lachgas Isofluran Xenon 
MAC [%] 104 1,28 71 
Blut/Gas-Verteilungskoeffizienten  0,47 1,4 0,115   
Atom- bzw. Molekulargewicht [D] 44 184,5 131 
Atom- bzw. Molekülgröße [nm] < 0,5 14,4 ca. 0,45  
Siedepunkt [°C] -88,5 48,5 -108 
Dichte als Gas [g/l] 1,85 7,7 5,9  
Brennbarkeit nein nein nein 
Treibhausgas ja ja nein 
 
Tab. 3.2   
 
Übersicht über die physikalische Eigenschaften der Inhalationsanästhetika (77) 
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Xenon erfüllt nahezu beispielhaft die Anforderungen für ein ideales Narkosegas. Es wirkt stark 
hypnotisch und schwach analgetisch, sodass geringere Mengen an Schmerzmittel während der 
Operation und postoperativ notwendig sind. Xenon besitzt eine geringe kreislauf- und 
kardiodepressive Wirkung und gilt als neuroprotektiv (82;93) Zur Beströmung der 
Oxygenatoren in den Experimenten wurde „Xenon pro Anaesthesia“ der Firma Messer 
Griesheim GmbH aus D-60547 Frankfurt/Main verwendet. 
 
3.6 Teilelemente der in-vitro-Kreisläufe 
 
3.6.1 Pumpen  
 
Bei dem Perfusionsversuch der 
Oxygenator-Test-Modulen wurde eine 
kleine Rollerpumpe (BP 762, Apparatebau 
Fresenius, Bad Homburg) eingesetzt (siehe 
Abb. 3.14), die einer Flussrate von 
maximal 800 ml/min gewährleisten konnte.  
 
Bei den Versuchen zur Transferkapazität 
von Wasserdampf bzw.  Inhalations-
anästhetika wurde eine Rollerpumpe der 
Firma Stöckert Instruments aus D-80939 
München eingesetzt. Sie wurden jeweils 
vor Beginn der Versuche auf eine Vollokklusivität bei einem Druck von 200 cmH2O und 
korrekte Flussvolumina mit einer Genauigkeit von +/- 10 ml/min geeicht. 
 
3.6.2 Reservoire  
 
An jedem Versuchstag wurde ein neues, originalverpacktes Flüssigkeitsreservoir in den 
Kreislauf integriert. Jeweils wurden völlig baugleiche venöse Kardiotomiereservoire MC 440 V 
der Firma Medos Medizintechnik AG, D-52222 Stolberg, verwendet (siehe Abb. 3.15-3.16). 
Das maximale Füllvolumen der Reservoire betrug 4,0 Liter. 
 
3.6.3 Schläuche, Konnektoren und Spritzen 
 
Schläuche Die einzelnen Teilelemente der in-vitro-Kreisläufe wurden jeweils mit PVC-
Schläuchen mit einem Außendurchmesser von 3/8’’ und einer Wanddicke von 1/16’’ bzw. 
Oxy
Roller-
pumpe
 
 
Abb. 3.14 
 
Rollerpumpe 
 
 63 
3/32’’. Die verwandten PVC-Schläuche waren allesamt Produkte der Firma Raumedic AG aus 
D-95205 Münchberg, die speziell für medizinischen Gebrauch produziert wurden. Für die 
Gaszufuhr von den Wandleitungen, Gasdosierern bzw. Narkosegeräten wurden jeweils 
druckfeste Schlauche speziell zum Gastransport benutzt. 
 
 
Verbindungen und Spritzen In den Kreisläufen wurden mehrere Drei-Wege-Hähne Discofix® 
integriert, um entweder über Leitungen Perfusionsdruck bzw. Temperatur überwachen oder mit 
PVC-Spritzen BD DiscarditTMII Proben entnehmen zu können. Sie wurden mit roten Combi-
Stoppern® verschlossen. Diese Produkte stammten von der Firma Braun Melsungen, D-34209 
Melsungen. Nicht benötigte Verbindungen im Kreislaufschlauchsystem wurden mit 
Polycarbonat-Konnektoren verschlossen.   
 
3.6.4 Wärmetauscher, Wärmebox 
 
Teile der Perfluorcarbon-Versuche wurden in einer Wärmebox durchgeführt, die das 
Kreislaufsystem und insbesondere das perfundierte Fluid auf eine Temperatur von 37°C 
aufheizen und dort stabilisieren konnte. An der Wärmebox mit durchsichtiger Kunststoffwand 
waren sowohl Heiz- als auch Temperaturmessstation integriert. Hergestellt wurde die 
Wärmebox von der wissenschaftlichen Werkstatt des Universitätsklinikums der RWTH Aachen.  
 
Bei den Experimenten zur Wasserdampfübertragung wurde der Flüssigkeitskreislauf über 
Perfusion des im Oxygenator integrierten Wärmetauschers durch ein externes Wasserbad 
Assistent (Firma Hecht, Artikel WTE var 3185) auf 37°C aufgeheizt.  
 
 
Abb. 3.15 und 3.16   
 
 
Venöses 
Kardiotomiereservoir 
(ungebraucht und mit Blut 
gefüllt ) 
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3.6.5 Narkosegeräte 
 
Zur Narkosegas- (Lachgas und Isofluran) 
und O2-Applikation konnte das 
Narkosekreisteil Sulla® 800 V der Firma 
Drägerwerk AG, D-23542 Lübeck, genutzt 
werden (siehe Abb. 3.17). Isofluran wurde 
via Vapor 19.3 zugeführt, Lachgas aus der 
Wandleitung. Die Beströmung mit Xenon 
und O2 erfolgte mit einem Gehalt von über 
99,5% aus einem 10-Liter-
Druckgasbehälter mittels den Xenon-
Gasdosierer der Firma Bronckhorst Hi-Tec, 
NL-Ruurlo. Dies wurde nötig, da es mit 
dem halbgeschlossenen System des 
Narkosekreisteils Sulla® 800 V keine Möglichkeit gab, Xenon zu verabreichen. Xenon wird 
ansonsten über geschlossene Kreisteile gegeben.  
 
3.6.6 Messgeräte 
 
Wasserdampf-Versuche In den Untersuchungen zum Wasserdampftransfer wurde die 
Temperatur stets mit einem gewöhnlichen Quecksilber-Thermometer „A“-Precision überwacht. 
Über das von einem Mitarbeiter des Institutes selbst hergestellte Druckabnahmesystem und 
Monitor ECC-Controller 8200 konnten die Druckverhältnisse vor und nach dem Oxygenator 
erfasst werden. Die transferierte und kondensierte Flüssigkeit wurde aufgefangen und mit einer 
Präzisionswaage Mettler P1200 der Firma Mettler-Toledo GmbH, D-35353 Giessen, gewogen.  
 
Perfluorcarbon-Versuche Zum Auffangen der transferierten Flüssigkeit wurde eine Original-
Perfusor-Spritze OPS (50ml), Firma Braun Melsungen, D-34209 Melsungen, vom Spritzkolben 
getrennt, vertikal unter den Gasauslass aufgehängt und am Luer-Lock-Verschluss mit einem 
Combi-Stopper, Braun Melsungen, verschlossen. Die seitliche Volumenbeschriftung diente als 
Messskala. Eine Laboruhr wurde als Zeitmesser genutzt. Temperatur konnte durch die Anzeige 
an dem Wärmebox-Gehäuse abgelesen werden. 
 
Bei FC-Perfusionsversuchen wurden zusätzlich zu dem übergetretenen FC-Volumen die 
Druckverhältnisse vor und nach dem Oxygenator-Test-Module mittels ECC-Controller 8200 
aufgezeichnet. 
 
 
Abb. 3.17  
Narkoseeinheit Sulla® 800 V 
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Narkosegas-Versuche Die Gasauslass-Konzentrationen der Inhalationsanästhetika Lachgas 
und Isofluran wurden mit dem klinischen 
Narkosegaskonzentrationsmessgerät 
Compact® der Firma Datex Engström (GE 
Healthcare (GB)) angezeigt (siehe Abb. 
3.18), wovon sie manuell protokolliert 
wurden.  
 
Bei der Messung wurde dem 
Beströmungsgas, das nach 
Oxygenatorauslass wieder einem 
Schlauchsystem zugeführt und gen 
Absaugeinrichtung abgeführt wurde, rund 
200 ml pro Minute Probegas zur Analyse 
entzogen. Im Monitor wurde es dann auf 
Narkosegas- und Sauerstoffkonzentration 
hin untersucht.  
 
Zur Messung der Xenon-Konzentration am 
Gasauslass wurde das Probegas in das 
Xenon-Konzentrationsmessgerät Xenotec® 
2000 der Firma Leypold AG, D-50968 
Köln, abgesogen und dort 
massenspektrometrisch analysiert (siehe 
Abb. 3.19). Dieses Verfahren ist die 
exakteste Messmethode, die bis heute 
bekannt ist.  
 
3.7 Versuchsanordnungen und -durchführung 
 
In den nun dargestellten in-vitro-Versuchen wurden mit den Oxygenatoren oder Oxygenator-
Test-Modulen extrakorporale Kreisläufe bzw. deren Bedingungen simuliert. Die 
Versuchsbedingungen orientierten sich an in-vivo-Bedingungen, wie sie im klinischen Alltag 
herrschen, um möglichst präzise Erkenntnisse über die Oxygenatormembranen und somit 
Rückschlüsse für den klinischen Einsatz ziehen zu können.  
 
 
 
Abb. 3.18   
Narkosemonitor Compact® von Datex Engström 
 
 
Abb. 3.19   
Xenon-Gaskonzentrationsmessgerät, 
Xenotec® 2000 
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3.7.1 Teststand Wasserdampf-Transfer 
 
Hintergrund Die Grundlage dieses Experiments sind die Kontinuitätsbedingungen bewegter 
Flüssigkeiten und Gase (62). Es wird davon ausgegangen, dass sich trockenes Gas beim 
Beströmen des Oxygenators aufgrund der Austauschprozesse erwärmt, verdunstetes Wasser in 
Form von Wasserdampf aufnimmt und sich damit sättigt. Da das Volumen eines Gases 
abhängig von der Temperatur ist, wird die Berechnung des übergetretenen Wassers über den 
Massenfluss durchgeführt.  
 
Die Kontinuitätsbedingungen besagen in diesem Falle, dass die Stoffbilanz für den Raum über 
der Membran ausgeglichen sein muss. Die Summe der darin einströmenden H2O-Moleküle pro 
Zeit (H2O-Massenfluss am Gaseingang (mGE · xGE) und über die Membran transportierte Menge 
Wasserdampf MH2O) ist im dynamischen Gleichgewicht gleich der Summe der aus dem Raum 
austretenden H2O-Moleküle (H2O-Massenfluss am Gasausgang (mGA · xGA)). Dabei stellt m die 
transportierte Masse trockener Luft pro Zeit (Einheit: [kg/min]) und x der Wasserdampfgehalt 
eines Kilogramms trockener Luft (Einheit: [gH2O/kgtrock.Luft]) dar (Glg. 3.1).  
 
H2O-Stoffbilanz: mGE · xGE  +  MH2O  -  mGA · xGA  = 0 (Glg. 3.1) 
 
Es wird davon ausgegangen, dass die Luft am Gaseingang trocken ist, demnach ist xGE = 0. 
Durch weiteres Umformen erhält man die Gleichung 3.2: 
 
MH2O = mGA · xGA (Glg. 3.2) 
         
Weiterhin kann davon ausgegangen werden, dass sich die trockene Luft während des Stroms 
durch den Oxygenator auf die Perfusionswassertemperatur erwärmt und zu 100% mit Wasser 
sättigt (64). xGA-gesättigt (xGAs) ist temperaturabhängig und in wissenschaftlichen Tabellen 
nachlesbar (94). mGA, der Massenfluss trockener Luft am Gasausgang, ist gleich dem mGE, der 
über den gewählten Volumenstrom VGE während des Experiments am Gaseingang kontrolliert 
und die Dichte  von trockener Luft ermittelt werden kann (62;95) (Glg. 3.3). 
 
mGA = mGE  =  trockn.Luft · VGE (Glg. 3.3) 
          
Demnach ergibt sich für den maximalen Wasserdampfgehalt des Beströmungsgases am 
Gasauslass bei 100%iger Sättigung und bekannter Temperatur (Glg. 3.4): 
  
MH2O = trockn.Luft · VGE · xGAs      (Glg. 3.4) 
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Der gesamte Wasserdampf am Gasauslass ist demnach über die Membran ins Gas transportiert 
worden. Der maximale Wasserdampfgehalt ist wiederum temperaturabhängig. Wie im 
Versuchsaufbau im nächsten Abschnitt detaillierter geschildert wird, wurde im Experiment die 
Temperatur des im Oxygenator auf Perfusionswassertemperatur t1 erwärmten Gases durch einen 
Rückflusskühler auf eine Temperatur t2 herabgekühlt. Der überschüssige Wasserdampfgehalt 
sollte sich als Kondensat am Rückflusskühler abscheiden und dadurch aufzusammeln sein. Die 
Differenz der beiden je nach Gastemperatur maximalen Wasserdampfgehälte (MH2O bei t1 - MH2O 
bei t2) ist durch Gleichung 3.5 zu errechnen und sollte der aufgefangenen Kondensatmenge 
entsprechen.  
 
Kondensat [g/h] = tr.Luft · VGE · (xGAs bei t1  - xRKs bei t2) (Glg. 3.5) 
            
Der Vergleich von theoretischer Kondensatmenge und tatsächlich aufgefangener 
Kondensatflüssigkeit erlaubt eine umfangreichere Interpretation der Ergebnisse.  
 
Versuchsaufbau In einem in-vitro-Kreislauf wurden jeweils die Oxygenatoren Hilite® 7000 
oder Hilite® 7000LT (Medos Medizintechnik AG, Stolberg) mit destilliertem Wasser  
perfundiert. Über eine Rollerpumpe wurde die Perfusionsflüssigkeit von einem Reservoir durch 
die Oxygenator-Module und anschließend wieder zurück in das Reservoir transportiert.  
 
Der in den Oxygenatoren integrierte Wärmetauscher 
wurde genutzt, um die Perfusionsflüssigkeit zu 
erwärmen und konstant zu halten. Hierzu wurde der 
Wärmetauscher mit durch den externen Tauchsieder 
auf 37°C (t1) erhitztem Wasser beströmt.  
 
Gasseitig durchströmte trockene Druckluft (Druckluft 
für Atemgeräte, Linde AG, D-82049 Höllriegelskreuth) 
mit gleicher Volumenflussrate VGE, die mit einem 
Kugel-Flowmeter (Firma CT Platon SAS, F-95331 
Dumont Cedex) überwacht wurde, die Oxygenator-
Module. Das erwärmte und mit Wasserdampf beladene 
Gas wurde am Gasauslass des Oxygenators, dessen 
weitere Sicherheitsöffnungen durch Silikonkleber 
(Firma Raumedic) und Pflaster luftdicht verschlossen 
wurden, durch einen Rückflusskühler (siehe Abb. 3.20) 
aus Glas geleitet abgekühlt, das mit kaltem Leitungswasser (t2) kontinuierlich beströmt wurde. 
Der dabei kondensierte Wasserdampf schied sich an der Wand des Rückflusskühlers ab und 
 
 
Abb. 3.20 
Rückflusskühler aus Glas mit 
Kondensat-Sammelgefäß  
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wurde in einem darunter befestigten Sammelgefäß aufgefangen. Das Sammelgefäß wurde mit 
Alufolie größtenteils abgedeckt, um zwar noch den Austritt des Beströmungsgases ohne 
wesentliche Änderung des Gasdruckverhältnisse zu beeinflussen, aber eine Verdunstung der 
aufgefangenen Flüssigkeit in der Sammelzeit in den Laborraum möglichst zu verhindern.  
 
 
Versuchsbedingungen Der Volumenfluss des Perfusionswassers betrug in Anlehnung an 
klinisch eingesetzte Flussraten (z. B. in der Kardiochirurgie) 5 l/min, das Füllvolumen des 
gesamten Perfusionskreislaufes bemaß 2 l. Das destillierte Wasser wurde durch den 
Wärmetauscher auf die Zielgröße t1 37 +/- 0,5 °C erwärmt. Das Perfusionsverhältnis von Gas 
und Flüssigkeit wurde mit 1:1 wie klinisch üblich gewählt. Das Beströmungsgas erreichte den 
Oxygenator in Raumtemperatur. Am Gasauslass wurde der Rückflusskühler durch eine 
Einmalpassage von 16 +/- 1°C kaltem Leitungswasser (t2) mit einem Fluss von 2,5 l/min 
beströmt.  
 
Versuchsdurchführung und Messungen Insgesamt wurden jeweils 3 Oxygenatoren 
(Exemplare Nr. 1, 2 und 3) für mindestens 6 Stunden perfundiert. Bei jeweils einem Oxygenator 
wurde das Experiment für weitere 18 Stunden (also insgesamt 24 h) fortgeführt. Zunächst 
 
 
Abb. 3.21   
 
Schematischer Aufbau des Teststandes Wasserdampf-Transfer 
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wurden die Durchtrittszeiten notiert, in denen sich die ersten Kondensattropfen an dem 
Rückflusskühler abschieden.  
 
Die im Sammelgefäß aufgefangene, kondensierte Flüssigkeit wurde dann nach 1, 2, 3, 4, 5 und 
6 bzw. 12, 18, 24 Stunden entnommen und Volumen sowie Gewicht gemessen. Die Messung 
mit Blaubrand®-Glasmessbecher (10- und 100ml-Messgefäße, Firma Brand, Wertheim) ergab 
das Volumen, wobei der untere Flüssigkeitsspiegel an der Messskala abgelesen wurde. Zur 
präziseren Mengenbestimmung wurde die aufgefangene Flüssigkeit zusätzlich mit einer Mettler 
P1200®-Waage (Firma Mettler-Toledo, Giessen) gewogen und dokumentiert.  
 
Aus den erhaltenen Messwerten wurden der Mittelwert und die Standardabweichung ermittelt. 
Zusätzlich wurde mit den kontrollierten Versuchsbedingungen (Temperatur (t1 und t2), Gasfluss 
VGE) die theoretisch pro Stunde aufzufangende Wasserdampfkondensatmenge errechnet und mit 
den tatsächlich ermittelten Messwerten verglichen. 
 
3.7.2 Perfluorcarbon-Versuche 
 
Perfluorcarbone sind mehrfach bzw. vollständig substituierte Kohlenstoffe, die für ihre sehr 
niedrige Oberflächenspannung bekannt sind. Daher eignen sie sich durch die enorme 
Kriechfähigkeit, kleinste Löcher bzw. Fehlstellen in für viele Flüssigkeiten dichten, 
undurchlässigen Systemen aufzuzeigen. Ziel der im Folgenden beschriebenen Experimente war 
es, PP- und PMP-Membranen auf ihre Durchlässigkeit hin zu untersuchen und zu vergleichen. 
Da es sich bei der mikroporösen PP-Membran und der intergralasymmetrischen PMP-Membran 
mit postulierter dichter, aber weniger als 1 m dicker Deckschicht um zwei verschiedene 
Membrantypen handelte, interessierte hierbei erstens ein potentieller Unterschied zwischen 
beiden Membrantypen und zweitens, ob die als flüssigkeitsdichte Membran angegebene PMP-
Hohlfaser wirklich völlige Undurchlässigkeit aufweisen konnte.  
 
In insgesamt fünf Teilexperimenten wurden jeweils die gleiche Anzahl von PP- und PMP-
Oxygenator-Test-Modulen mit dem Perfluorcarbon FC-43® (Firma 3M Deutschland GmbH, 
Neuss) befüllt oder beströmt. Der Durchtritt von FC-43® wurde über die Hohlfasermembranen 
beobachtet, wobei sowohl auf das erste Erscheinen der Flüssigkeit auf der Gasseite nach Beginn 
des Experimentes als auch auf die Flüssigkeitsübertragung pro Zeit geachtet wurde. 
 70 
3.7.2.1 Extraluminale, statische Befüllung  
 
Beim ersten Teilversuch wurden jeweils 
3 Oxygenator-Test-Module (Firma 
Membrana GmbH, Wuppertal), die in 
vertikaler Position (Fluidauslass oben, 
Fluideinlass unten) befestigt wurden, 
gleichzeitig auf der Flüssigkeitsseite bei 
Raumtemperatur mit FC-43® befüllt. 
Dazu wurde zunächst jeweils auf den 
Fluidauslass ein kurzes PVC-
Schlauchstück gesteckt und mit einer 
Metallschraubklemme fest verschlossen, 
sodass kein FC-43® darüber austreten 
konnte (siehe Abb. 3.22).   
 
An den Fluideinlass der 3 Oxygenatoren 
wurden ebenfalls PVC-Schläuche 
angeschlossen, die über Polycarbonat-
Konnektoren miteinander und an einen 
über den Oxygenatoren befestigten 
Scheidetrichter verbunden wurden. Der Scheidetrichter wurde einmalig mit 100 ml FC-43® 
befüllt. Nach Öffnen des Ventils am Scheidetrichter floss das FC-43® durch das Schlauchsystem 
und füllte über den Fluideinlass von unten den extraluminalen Raum des Oxygenator-Test-
Moduls aus. Das System wurde durch kurzes Öffnen der Schraubklemme am Fluidauslass 
entlüftet.  
 
Das in die Gasphase übergetretene FC-43®-Flüssigkeitsvolumen sank innerhalb der 
Hohlfasermembranen gemäß der Schwerkraft zum Gasauslass herab und wurde in einem 
Messgefäß (vertikal angeordnete 50-ml-Perfusorspritze, Firma Braun Melsungen, Melsungen, 
dessen Kolben entfernt und Luer-Lock-Ausgang mittels Combi-Stopper (Firma Braun 
Melsungen, Melsungen) verschlossen worden) aufgefangen. Dort wurde die Zeit des ersten 
Tropfens notiert und das gesammelte FC-43® -Volumen für 3 Stunden (oder bis zum vorzeitigen 
Abbruch nach fast vollständig durchgetretenem Testfluid) alle 5 Minuten abgemessen.  
 
Der maximale hydrostatische Druck, der durch das FC-43® auf die Kapillarmembranen 
ausgeübt wurde und somit auch Triebkraft für den Flüssigkeitsübertritt darstellte, betrug bei 
 
 
Abb. 3.22 
Schematischer Versuchsaufbau „Extraluminale 
Modulbefüllung“ 
FC 43 
FC 
43 
ca. 70 mmHg 
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einer maximalen Flüssigkeitssäule von 47 bis 49 cm zwischen 65 und 70 mmHg. Auf der 
Gasseite fand keine Beströmung statt.  
 
3.7.2.2 Intraluminale, statische Befüllung 
 
Im zweiten Teilversuch wurden analog zu der extraluminalen Befüllung diesmal 3 Oxygenator-
Minimodule von der Gasseite mit FC-43® befüllt und die Austrittszeiten und -volumen des 
Testliquids am eigentlichen Fluideinlass beobachtet und aufgezeichnet. Vorgehensweise, 
Rahmenbedingungen des Versuchs und Messzeitpunkte waren mit dem ersten FC-43®-
Teilversuch identisch. Mit dieser Versuchsanordnung sollte der Einfluss des direkten Kontaktes 
von Testfluid und Membranaußenwand (bei der PMP-Membran die aktive, dichte Trennschicht) 
von dem späteren Kontakt nach Füllung der Mikroporen in diesem Versuchsteil abgegrenzt 
werden.  
 
3.7.2.3 Extraluminale, statische Befüllung bei 37°C 
 
Wiederum analog zum ersten FC-43®-Teilversuch wurde jeweils 3 Oxygenator-Test-Module im 
extrakapillären Raum mit FC-43® in einer Wärmebox bei Temperaturen von 37°C befüllt. 
Restliche Vorgehensweise, Rahmenbedingungen des Versuchs und Messzeitpunkte waren mit 
dem ersten FC-43®-Teilversuch identisch. Mit dieser Änderung sollte das Einflussmaß höherer 
Temperaturen auf die Dichtheit der Membran genauer überprüft werden. 
 
3.7.2.4 Dauerperfusion bei 37°C 
 
Im vierten Versuchsabschnitt sollte der Einfluss geänderter Druckverhältnisse untersucht 
wurden. Anstatt bisher lediglich den hydrostatischen Druck als Triebkraft einzusetzen, wurde 
diesmal das Testfluid in einem kleinen in-vitro-Kreislauf mit einer Rollerpumpe bei 37°C 
zirkuliert (siehe Abb. 3.23). In der Wärmebox aus isolierendem Plexiglas mit integrierter 
Heizeinheit und Temperaturanzeige wurde FC-43® jeweils durch ein Oxygenator-Test-Modul in 
einem Kreislauf zirkuliert. Eine kleine Rollerpumpe förderte FC-43® mit einem Fluss von 300 
ml/min von einem flexiblen Reservoir durch das Oxygenator-Test-Modul zurück.  
 
Die einzelnen Kreislaufelemente wurden mit ¼’’-PVC-Schläuchen verbunden. Dazwischen 
waren zur Überwachung Druckverhältnisse jeweils vor Fluideingang und -ausgang 
Druckabnehmer durch Polycarbonat-Konnektoren in den Kreislauf integriert. Die 
Perfusionsdrücke wurden auf einem Monitor kontinuierlich angezeigt.  
 72 
Das System wurde einmalig mit 150 ml 
FC-43® befüllt und für maximal 3 Stunden 
betrieben. Am Gasauslass wurde mit 
vertikal angeordneter, an der Spritzenspitze 
mit Combi-Stopper® verschlossener 50-ml-
Perfusorspritze (OPS®, Firma Braun 
Melsungen, Melsungen) das durch die 
Membran hindurchgetretene FC-43® 
aufgesammelt. Aufgezeichnet wurden die 
Zeitpunkte, an dem erste FC-43®-Tropfen 
im Auffanggefäß zu erkennen waren, und 
die übergetretenen Fluidvolumina in den 
ersten 30 Minuten minütlich und 
anschließend fünfminütlich. 
 
Zusätzlich wurden die Perfusionsdrücke 
durch das Druckabnahmesystem ECC-
Controller 8200 vor und nach dem 
Minimodule überwacht und mit der 
Druckdifferenz aufnotiert. Der Versuch 
wurde abgebrochen, wenn insgesamt die 3-fache Menge des Füllvolumens eines Oxygenator-
Test-Modules  durchgetreten war (ca. 50 ml). 
 
3.7.2.5 Statische Befüllung mit minimal hydrostatischem Druck 
 
Im fünften und letzten Teilabschnitt der „Perfluorcarbon-Versuche“ wurde ein Versuchaufbau 
gewählt, in dem lediglich ein minimaler Flüssigkeitsdruck auf der Oxygenatormembran lastete, 
um weitere Informationen über die Druckabhängigkeit als Triebkraft für den FC-43®-Übertritt 
zu erhalten. 
 
In der Wärmebox bei einer Temperatur von 37°C wurde jeweils ein Oxygenator-Test-Modul 
nach Befüllung von 50 ml FC-43® auf extraluminaler Seite in nahezu horizontaler Richtung 
angeordnet, um eine möglichst geringe Flüssigkeitssäule zu erhalten. Mit einem Neigung von 
weniger als 20° wurden die Module so befestigt, dass gerade noch FC-43® gasseitig zum 
Gasauslass und davon in das Sammelgefäß abfließen konnte. Der daraus resultierende maximal 
hydrostatische Druck, der durch das FC-43® auf der Membran lastete, betrug ca. 7 mmHg. 
 
 
Abb.  3.23   
Schematische Grafik des FC-43®-Reperfusions-
versuches bei 37°C 
37°C 
FC 43 
0,3 l/min 
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Restliche Vorgehensweise, Rahmenbedingungen und Durchführung waren ansonsten gleich 
dem dritten Versuchsabschnitt. 
 
Das Experiment wurde abermals über 3 Stunden durchgeführt und die ersten Austrittzeitpunkte 
des FC-43® notiert. Allerdings wurde aufgrund des zu erwartenden, geringeren Durchtritts nur 
alle fünf Minuten das Übertrittsvolumen aufgezeichnet. Der Versuchsaufbau wurde im 
Anschluss noch für weitere 21 Stunden stehen gelassen, um eine letzte Messung nach 24 
Stunden machen zu können. 
 
3.7.3 Narkosegas-Versuche  
 
Versuchsaufbau In einem in-vitro-Kreislauf wurden jeweils die Oxygenatoren Hilite® 7000 
oder Hilite® 7000LT (Medos Medizintechnik AG, Stolberg) flüssigkeitsseitig mit isotonischer 
NaCl-Lösung bzw. heparinisiertem Schweineblut perfundiert. Die Flüssigkeit wurde von einem 
venösen Kardiotomiereservoir mittels einer Rollerpumpe durch den Oxygenator (siehe Abb. 
3.25) gepumpt und wieder in das Reservoir zurückgegeben (siehe Abb. 3.24 und 3.26). Die 
einzelnen Elemente waren mit 3/8’’-PVC-Schläuchen (Raumedic, Münchberg) verbunden.  
 
Gasseitig wurden die Oxygenatoren mit einem Gemisch aus O2 mit entweder Isofluran  
(Forene®, Firma Abbott, Wiesbaden) oder Lachgas (aus der zentralen Gasleitung des 
Universitätsklinikums Aachen) in definierter Konzentration (Isofluran/O2: 2%/98%; N2O/O2: 
50%/50%) und Flussrate durch das Narkosekreisteil beströmt. Wurde die Gastransferkapazität 
 
 
Abb. 3.24   
 
Schematischer Versuchsaufbau der Narkosegasversuche 
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von Xenon („Xenon pro Anaesthesia“ der Firma Messer Griesheim GmbH aus D-60547 
Frankfurt/Main) überprüft, so wurde ein Xenon/O2-
Gasgemisch ebenfalls in festgelegter Konzentration 
(50%/50%) und Fluss über den Xenon-Gasdosierer 
appliziert. Über druckfeste Gasschläuche gelangte das 
Beströmungsgas am regulären Gaseinlass der 
Oxygenatoren in den intraluminalen Raum, wo es entgegen 
dem Flüssigkeitsstrom strömte. 
 
Die zusätzlichen Sicherheitsöffnungen am Gasauslass der 
Oxygenatoren wurden durch Silikonkleber (Firma 
Raumedic, Mündberg) luftdicht verschlossen. Das Gas 
wurde vom Gasauslass mittels fester Schläuche zur 
Absaugstelle abgeführt, ohne einen Unterdruck erzeugen zu 
lassen.  
 
Versuchsbedingungen Als Testfluide rezirkulierten NaCl-Lösung bzw. Blut mit definierten 
Flussraten von 1 bzw. 5 l/min. Das Füllvolumen des Systems betrug 4 - 4,7 l. Die Flussraten 
von Flüssigkeits- und Gasfluss waren jeweils im Verhältnis 1:1, d.h. bei einem Blutfluss von 
beispielsweise 5 l/min wurde auch das Narkosegas mit einer Flussrate von 5 l/min appliziert.  
 
Das heparinisierte Schweineblut wurde vor 
den Versuchen durch Verdünnung mit 
NaCl-Lösung auf einen definierten 
Hämoglobin-Wert (Hb) zwischen 10 -12 
g/dl bzw. einen Hämatokrit-Wert (Hkt) von 
30 – 38 % eingestellt, um grob 
vergleichbare Blutkonzentrationen der 
einzelnen Blutparameter zu erhalten . 
 
Versuchsdurchführung und Messungen 
Die Experimente wurde alle mit NaCl-
Lösung und heparinisiertem Schweineblut 
durchgeführt. Dabei wurde jeweils an 
einem Versuchstag zunächst NaCl-Lösung 
 
 
Abb. 3.25   
Oxygenator im Versuchsaufbau 
mit Blut- und Gasanschlüssen 
Roller-
pumpe
Oxy
Reservoir
 
 
Abb. 3.26   
Versuchsaufbau der Narkoseversuche mit 
Blutperfusion 
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als Perfusionsflüssigkeit und anschließend das frische Schweineblut verwendet. Die 
Oxygenatoren waren teils vorher bei den Wasserdampf-Versuchen mit destilliertem Wasser in 
Kontakt gekommen. Nach Blutkontakt wurden die Oxygenatoren nicht wieder erneut eingesetzt.  
 
Nach Befüllung der Systeme wurden die Fluide über die Oxygenatoren mit Sauerstoff 
„gesättigt“ und von anderen (Blut)-Gasen (CO2 ,N2) „befreit“, um für die Versuche jeweils 
gleiche Bedingungen herzustellen. Dabei waren die Zielgrößen ein pO2 von über 600 mmHg 
und ein pCO2 von unter 5 mmHg. Nachdem durch Überprüfung von Füllvolumen, pO2, pCO2, 
Hkt und Hb des Perfusionsfluids, der korrekten Anordnung der Verbindungsschläuche und der 
Betriebsbereitschaft von Narkoseeinheiten und Messgerätschaften vergleichbare 
Versuchsbedingungen gesichert waren, wurden die Experimente gestartet. Zum Zeitpunkt t0 
wurde die Perfusion im Flüssigkeitskreislauf und Beströmung mit dem Narkosegas/O2-Gemisch 
gleichzeitig gestartet. Bei einer Fluid- und Gasflussrate von 5 l/min wurde nach exakt 180 
Sekunden die Anästhetika-Verabreichung gestoppt. Direkt im Anschluss wurde ebenfalls 180 
Sekunden lang über eine Beströmung von 100% O2 und die fortgeführte Flüssigkeitsperfusion 
das Anästhetikum via Oxygenator wieder aus dem Pool in der Flüssigkeit „ausgewaschen“.  
Wurde ein Gas- und Flüssigkeitsvolumenfluss von 1 l/min gewählt, wurde das Narkosegas/O2-
Gemisch über 360 Sekunden appliziert und genauso über 360 Sekunden „ausgewaschen“. 
 
Während des gesamten Experiments wurde am Gasauslass die 
Inhalationsanästhetikumkonzentration über Absaugung und Analyse von ca. 200 ml/min des 
Gasgemisches gemessen und alle 5 Sekunden abgelesen. Ein eigens dazu erstelltes 
Versuchsprotokoll ist im Anhang A dargestellt. Über die am Gasausgang gemessene 
Konzentration wurde indirekt über die Differenz zur eingestellten Gaskonzentration am 
Gaseingang des Oxygenators auf die Narkosegastransferkapazität der Hohlfasermembran 
geschlossen. Analysiert wurden Isofluran und Lachgas im Narkosegaskonzentrationsmessgerät 
Compact® der Firma Datex Engstrom (GE Healthcare (GB)). Die Xenon-Konzentration wurde 
massenspektrometrisch mittels Xenotec® 2000 der Firma Leypold AG, Köln, gemessen.  
 
Die verwendeten O2-Anästhetika-Gemische orientierten sich grob an den klinisch verabreichten 
Konzentrationen. Isofluran besitzt einen Minimale-Alveoläre-Konzentration-Wert (MAC) von 
1,28%. Bei der Einleitung können allerdings auch höhere Anteile kurzzeitig der Einatemluft 
zugegeben werden. Es wurde daher eine Beströmungskonzentration von 2% Isofluran mit 98% 
O2 gewählt. N2O und Xenon werden je nach situativem Bedarf in der Klinik mit 50 – 70 Vol% 
dem Inspirationsgas beigemischt. Bei diesen beiden Inhalativa wurden deshalb die Experimente 
mit Konzentrationen von 50% Narkotikum und 50% O2 verwendet.    
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Die in-vitro-Untersuchungen zum Narkosegastransfer wurden nicht vollständig an einem Stück 
durchgeführt, sondern in verschiedenen Versuchsabschnitten. Dies führte dazu, dass die 
einzelnen Versuche mit unterschiedlichen Anzahlen an Versuchsoxygenatoren vollzogen 
wurden. Im ersten Versuchsblock wurden zunächst jeweils 3 Oxygenatoren bei einem Fluid- 
und Gasfluss von 5 l/min auf die Isoflurandurchlässigkeit getestet. Dabei waren schon jeweils 2 
Oxygenatoren vorher bei den Wasserdampfversuchen mit „aqua ad iniectabilia®“ in Kontakt 
gekommen.  
 
Grundsätzlich wurden die in-vitro-Experimente mit jedem verwendeten Oxygenator jeweils nur 
einmal durchgeführt, d.h. pro Oxygenator wurde jeweils ein Versuch 
• mit 0,9%iger NaCl-Lösung und frischem, heparinisiertem Schweineblut 
• mit Flussraten von 1 und 5 l/min  
• mit Beströmung des Narkosegasgemisches und direkt im Anschluss „Auswaschen“ des 
Anästhetikums 
durchgeführt. Dabei wurden bei den Experimenten jeweils 2 Oxygenatoren verwendet (n=2).  
 
In der letzten Untersuchungsperiode folgten einige Experimente zum Komplettieren der 
Versuchsreihe. Zu diesem Zeitpunkt stand noch jeweils 1 Oxygenator mit exakt gleicher 
Gaskonzentration 
[% Narkotikum/% O2] 
Inhala-
tions-
Anästhe-
tikum 
Oxyge-
nator- 
membran- 
polymer 
Fluid 
Fluss-
rate 
[l/min] 
Versuchs-
Dauer 
[min] 
Beströmung Auswaschen 
Versuchs- 
Anzahl 
[n] 
Anzahl 
bereits mit 
dest. 
Wasser in 
Kontakt 
Versuch 
wurde  
wieder-
holt 
NaCl 
Blut 
5 2 x 3 3 2 - 
NaCl 
PP 
Blut 
1 2 x 6 1 - 1x 
NaCl 
Blut 
5 2 x 3 3 2 - 
NaCl 
Isofluran 
PMP 
Blut 
1 2 x 6 
2% / 98% 
(für 3 bzw. 
5 Minuten) 
100% O2 
(für 3 bzw. 5 
Minuten) 
1 - 1x 
NaCl 
Blut 
5 2 x 3 
NaCl 
PP 
Blut 
1 2 x 6 
NaCl 
Blut 
5 2 x 3 
NaCl 
N2O 
PMP 
Blut 
1 2 x 6 
50% / 50% 
(für 3 bzw. 
5 Minuten) 
100% O2 
(für 3 bzw. 5 
Minuten) 
2 1 - 
NaCl 
Blut 
5 2 x 3 
NaCl 
PP 
Blut 
1 2 x 6 
NaCl 
Blut 
5 2 x 3 
NaCl 
Xenon 
PMP 
Blut 
1 2 x 6 
50% / 50% 
(für 3 bzw. 
5 Minuten) 
100% O2 
(für 3 bzw. 5 
Minuten) 
1 - 1x 
 
Tab. 3.3   
 
Versuchstabelle Narkosegas-Experimente 
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Geometrie zur Verfügung (n=1), der noch nicht mit Blut in Kontakt gekommen war. Dafür 
wurden diese letzten Experimente jeweils pro Oxygenator einmalig wiederholt. In der Tabelle 
3.3 werden die einzelnen Experimente und die Versuchsanzahlen zusammengefasst.  
 
3.7.4 Silikonmembranoxygenator-Versuche 
 
Teststand Wasserdampf-Transfer Auch bei den Silikonmembranoxygenatoren war der 
Transfer von Wasserdampf über die Membran von Interesse. In einem grundsätzlich gleichen 
Versuchsaufbau wurde der Oxygenator, bei dem ebenfalls vor Versuchsbeginn zusätzliche 
Sicherheitsöffnungen am Gasauslass mit Silikonkleber luftdicht verschlossen wurden, mit 
destilliertem Wasser mit dem empfohlenen Volumenfluss von 0,8 l/min perfundiert. Bei zwei 
Versuchen wurde einmal für 24 Stunden der Oxygenator ebenso mit 0,8 l/min (1:1-Begasung) 
und für 6 Stunden mit 2,4 l/min (3:1-Begasung) Druckluft (Linde-AG, Höllriegelskreuth) 
beströmt. Das Leitungswasser floss mit einer Flussrate von 2 l/min durch den Rückflusskühler. 
Temperaturen wurden mit Fluidtemperatur von 37 +/- 1°C und Rückflusskühlertemperatur von 
16 +/- 1°C identisch eingestellt. Die Zeitpunkte von ersten, sich abscheidenden 
Kondensattropfen wurden notiert. Die aufgefangene Kondensflüssigkeit wurde stündlich im 6-
stündigen Versuch  bzw. alle 6 Stunden im 24-Stunden-Versuch abgewogen, zusätzlich wurde 
das Volumen bestimmt. Um die Wasserdampftransferkapazität des Silikonmembranoxygenators 
grob mit der von den PP- und PMP-Oxygenatoren vergleichen zu können, wurde jeweils die 
Menge der transferierten Flüssigkeit auf Flüsse und Membranfläche standardisiert umgerechnet. 
 
Perfluorcarbon-Versuche Analog zu den Perfluorcarbon-Versuchsabschnitten 1 und 4 der 
oben geschilderten Experimenten erfolgten ebenfalls Untersuchungen zur Leakage-Detektion 
mit FC-43® (3M Deutschland, Neuss). Beim ersten Teilversuch wurde derselbe Neugeborenen-
Oxygenator durch einen darüber positionierten Scheidetrichter zum Zeitpunkt t0 mit ca. 200 ml 
FC-43® befüllt. Danach lastete mit einer Fluidsäule von ca. 20 cm ein maximaler 
hydrostatischer Druck von 30 mmHg auf den Silikonmembranen. Die Dauer des Experiments 
betrug 24 Stunden. Es wurde bei Raumtemperatur durchgeführt. Gasseitig strömte kein Gas. 
Am Gasauslass des Oxygenators stand ein Sammelgefäß zum Auffangen durchgetretener 
Flüssigkeit bereit. Nach Beendigung des Versuchs wurde der Oxygenator kurzzeitig mit 
Druckluft durchströmt, um potentiell übergetretenes FC-43® herauszublasen. Dies erfolgte, da 
aufgrund des strukturellen Aufbaus des Oxygenators (horizontal angeordnete Membranplatten) 
ein einfaches Abfließen durch die Schwerkraft erschwert war. 
 
In einem weiteren Experiment wurde die FC-43®-Durchlässigkeit von Silikonmembranen bei 
pulsatiler Perfusion untersucht. Gemäß dem Teilversuch 4 pumpte eine kleine Rollerpumpe 
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(Apparatebau Fresenius, Bad Homburg) in einem Kreislauf FC-43® mit einem Fluss von 400 
ml/min (Füllvolumen des Systems=200 ml) von einem Reservoir durch den Oxygenator und 
wieder zurück ins Reservoir. Gasseitig strömte Druckluft (Linde-AG, Höllriegelskreuth) mit 
einem Volumenfluss von 800 ml/min. Die Versuchsdurchführung erfolgte in der Wärmebox bei 
37°C und dauerte 3 Stunden. Am Gasauslass des Oxygenators stand ein Sammelgefäß zum 
Auffangen durchgetretener Flüssigkeit bereit. Während des Versuches wurden über das 
Druckabnahmesystem ECC-Controller 8200 die Mitteldrücke im Schlauchsystem vor und nach 
dem Oxygenator überwacht. Im Anschluss an den Versuch wurde erneut kurzzeitig mit 
Druckluft der Oxygenator durchströmt, um übergetretenes FC-43® aus dem Oxygenator 
abfließen zu lassen. 
 
Narkosegasversuche Ebenfalls analog zu den Experimenten zur Narkosegastransportfähigkeit 
von PP- und PMP-Oxygenatoren erfolgten Untersuchungen zur Applizierbarkeit von 
Inhalationsanästhetika via Silikonmembranoxygenator. In einem grundsätzlich gleichen 
Versuchssetting (in-vitro-Kreislauf) wurde der bereits für die oben dargestellten Experimente 
eingesetzte Baby-Silikonmembranoxygenator M8 der Firma Jostra Medizintechnik AG, 
Hirrlingen, mit heparinisiertem Schweineblut (Füllvolumen des Gesamtsystems 4,7 l) mit einem 
Fluss von 0,8 l/min (vom Hersteller empfohlener max. Blutfluss) perfundiert. Jeweils für 360 
Sekunden wurde der Oxygenator mit Gasgemischen aus O2 und den Narkosegasen Isofluran 
(2% Isofluran/ 98% O2), Lachgas (50% N2O / 50% O2) oder Xenon (50% Xenon / 50% O2) und 
anschließend mit 100%igem O2 beströmt. Am Gasausgang wurden die Gaskonzentrationen wie 
bereits geschildert analysiert, alle 5 Sekunden abgelesen und ein Versuchsprotokoll gemäß 
Anhang A aufgezeichnet. Durch die am Gasausgang gemessene 
Inhalationsanästhetikakonzentration konnte indirekt auf den Gastransfer über die 
Silikonmembran geschlossen werden. Restliche Versuchsbedingungen waren mit den 
Experimenten mit PP-und PMP-Oxygenatoren identisch.  
 
Ein und derselbe Versuchsoxygenator (Baby-Silikonmembranoxygenator M8 der Firma Jostra 
Medizintechnik AG, Hirrlingen) wurde bei allen drei Versuchen verwendet, wobei zunächst die 
Untersuchungen mit Lachgas erfolgten. Im Anschluss daran wurde der Oxygenator über 
mindestens 2 Stunden mit Leitungswasser mit einem Fluss von mehr als 1 l/min durchspült und 
gereinigt, um ihn weitest möglich von Blutbestandteilen zu befreien. Im Anschluss daran wurde 
der Oxygenator für mindestens 12 Stunden mit trockener Druckluft mit einem Fluss von 
ebenfalls mindestens 1 l/min getrocknet. Für die Untersuchung mit den anderen Narkotika 
wurde dieser Oxygenator danach erneut verwendet. 
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4 Ergebnisse 
 
Die in dieser Studie präsentierten Ergebnisse wurden alle durch Ablesen, Messungen und 
manuelles Notieren zu den dargestellten Messzeitpunkten erhoben. Nach Eingabe der Rohdaten 
wurde das Tabellenkalkulationsprogramm Microsoft Excel (Version Microsoft Works 6.0) 
genutzt, um die Ergebnisse zu bearbeiten. Damit wurden, wenn die Versuchsanzahl 
gleichartiger Versuche größer 1 war, der Mittelwert und die Standardabweichung errechnet. Die 
Resultate werden als Graphen, Diagramme, Tabellen oder Zahlenwerte dargestellt bzw. 
genannt.  
 
In diesem Kapitel wird aus Gründen der Übersichtlichkeit verzichtet, alle erhobenen Daten in 
den Ergebnissen darzustellen (z. B. alle Messzeitpunkte in Graphen) und eine übersichtliche und 
verständliche Präsentation gewählt. 
 
4.1 Ergebnisse zum Teststand Wasserdampf-Transfer 
 
4.1.1 Versuchbedingungen 
 
In Tabelle 4.1 sind die Mittelwerte und Standardabweichungen von allen Messzeitpunkten von 
jeweils 3 Versuchen dargestellt. Die Gas- und Flüssigkeitsflüsse wurden ebenso kontrolliert und 
wie im Versuchsaufbau beschrieben konstant gehalten. 
 
 
 PP PMP 
Temperatur Wasserbad [°C] 36,6  +/- 0,5 36,5  +/- 0,1 
Temperatur Rückflusskühler [°C] 16,4  +/- 1,1 16,2  +/- 0,8 
Perfusionsdruck Oxy-Eingang [mmHg] 105,5  +/- 3,0 98,2  +/- 1,2 
Perfusionsdruck Oxy-Ausgang [mmHg] 66,7  +/- 5,2 67,8  +/- 1,5 
Perfusionsdruckabfall über Oxygenator [mmHg] 38,9  +/- 5,1 30,4  +/- 1,0 
 
Tab. 4.1   
 
Versuchsbedingungen Teststand Wasserdampf-Transfer 
 
4.1.2 Erste Kondensattropfen 
 
Diese Studie fokussiert primär auf die Gas- und Stofftransportkapazitäten der 
Oxygenatormembranen, d.h. die Menge der übertragenen Teststoffe pro Zeit. In Abb. 4.1 sind 
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vergleichend die Mittelwerte mit Standardabweichung der Zeitpunkte nach Versuchsbeginn 
dargestellt, in denen erste Wasserdampfkondensattropfen aufgefangen werden konnten. Bei PP-
Oxygenatoren waren nach 8, 10 bzw. 12 min. nach Beginn Wassertropfen im Sammelgefäß zu 
erkennen, bei den PMP Oxygenatoren nach 10, 12 bzw. 15 min. 
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Abb. 4.1   
 
Grafische Darstellung: Auffangzeitpunkt des ersten Kondensattropfens 
 
Auch wenn ein unterschiedlicher Mittelwert bei jeweils drei Versuchen zu ermitteln war, kann 
auf kein unterschiedliches Verhalten der beiden Oxygenatormembranen geschlossen werden, da 
die ersten Durchtrittszeitpunkte innerhalb der Membrantypen deutlich variierten. 
 
4.1.3 Theoretischer Wasserdampf-Transfer 
 
Bevor die Resultate des Wasserdampf-Transfers präsentiert werden, soll die maximal 
theoretisch aufzufangende Kondensatmenge errechnet werden: Flussraten von Gas (VGE) und 
Perfusionswasser (jeweils 5 l/min) waren bekannt, ebenfalls -wie dargestellt- die Temperaturen 
des Wasserbads t1 (ca. 36,5 °C) und des Rückflusskühlers t2 (ca. 16,3°C). Mit bekannten 
Gasflüssen (VGE), Temperaturen (t1, t2), dem Wasserdampfgehalt bei Sättigung (xs) und der 
Gleichung 3.5 kann die theoretisch maximal im Sammelgefäß aufzufangende Flüssigkeitsmenge 
errechnet, mit den erhaltenen Kondensatvolumen verglichen und damit auf die 
Wasserdampftransportfähigkeit von Oxygenatormembranen geschlossen werden. 
 
Kondensat [g/h]  = tr.Luft · VGE · (xGAs bei t1  - xRKs bei t2) (Glg. 3.5) 
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Gasfluss VGE [l/min] 5 
Gasfluss VGE [l/h] 300 
Wasserbad-Temperatur  t1 [°C] 36,5 
Rückflusskühler-Temperatur t2  [°C]    16,3 
Wasserdampfgehalt des Gasgemisches xs bei 37°C [gH2O/kgtr.Luft] (94) 41,645 
Wasserdampfgehalt des Gasgemisches xs bei 16°C [gH2O/kgtr.Luft] (94) 11,5119 
Dichte  trockene Luft bei Raumtemperatur (20°C) [kg/m³] (95) 1,188 
Aufzufangende Kondensatmenge / Stunde [g/h] nach Gleichung 3.5 10,74 
 
Tab. 4.2   
 
Theoretische Wasserdampfkondensatmenge / Stunde 
 
Bei den gegebenen Versuchsbedingungen ergibt sich somit bei vollständiger Erwärmung und 
100%iger Wasserdampfsättigung des Beströmungsgases von einer theoretisch aufzufangenden 
Kondensatmenge pro Zeit von ca. 10,74 gH2O/h.  
 
4.1.4 Kontinuierlicher Wasserdampf-Transfer 
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Abb. 4.2   
 
Wasserdampfkondensatmenge [g/h] mit durchschnittlichem und theoretisch 
errechneten Wert 
 
In Abb. 4.2 sind die Wasserdampfkondensatmengen aufgezeichnet, die pro Stunde 
durchschnittlich durch Abkühlung des Beströmungsgases aufgefangen werden konnten. In den 
ersten 6 Stunden wurde stündlich gemessen, aufgezeichnet sind hier die Mittelwerte der 3 
Versuche inklusive Standardabweichung. Bei den Werten der Messzeitpunkte 9, 12, 18 und 24 
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wurde die gesammelte Kondensatmenge durch die Anzahl der Stunden dividiert, um die 
Mengenwerte pro Stunde zu erhalten. Die Spalte „Mittelwert“ zeigt Werte von 12,26 +/- 1,58 
g/h bei PP-Oxygenatoren und 12,25 +/- 1,55 g/h bei PMP-Oxygenatoren, die als Mittelwert aller 
erhobenen Daten errechnet wurden. Spalte „Theor. Wert“ von 10,74 g/h repräsentiert den in 
Kap. 4.1.3 errechnete Kondensatmenge bei in Kap. 4.1.1 geschilderten Versuchsbedingungen.  
 
Bei einer Membranfläche von 1,9 m² und den bekannten Gasflüssen errechnet sich eine 
theoretische aufzufangende Kondensatmenge von 1,13 g/h pro m² Oberfläche und pro l/min 
Fluss. Tatsächlich aufgefangen wurden 1,29 g/h pro m² Oberfläche und pro l/min Fluss. Es ist 
zu erkennen, dass die nach der ersten Stunde erhaltene Flüssigkeitsmenge deutlich unter allen 
anderen Werten liegt. Danach liegt die aufgefangene Kondensatmenge kontinuierlich über der 
theoretisch zu erwarteten Menge.  
 
4.2 Ergebnisse der Perfluorcarbon-Versuche 
 
4.2.1 FC-43-Durchfluss bei extraluminaler und statischer Befüllung  
 
In Abb. 4.3 wurden das durchgetretene FC-43® in den ersten 1,5 h fünfminütlich, anschießend 
alle 30 Minuten in Abhängigkeit der Zeit aufgetragen. Die Messwerte stellen Mittelwerte der 3 
Versuchsmodule je Messpunkt inklusive Standardabweichung dar.  
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Abb. 4.3   
 
Aufgefangene FC-43®-Durchtrittsvolumina in Abhängigkeit von der Zeit für PP- 
und PMP-Hohlfaseroxygenator-Test-Module bei extraluminaler, statischer 
Befüllung (QEC=0) und Raumtemperatur 
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Es sind in Abb. 4.3 zwei deutliche Unterschiede zu erkennen: Bereits nach 4 Minuten war bei 
den PP-Oxygenator-Testmodulen im Sammelgefäß FC-43® nachzuweisen, wobei erste FC-43®-
Tropfen bei PMP-Module erst nach 45 Minuten auftraten. Die Durchtrittflussrate des FC-43® 
bei den PP-Modulen von initial ca. 70 ml/h (zwischen Minute 5 und 10) überstieg wesentlich 
die Durchtrittflussrate bei den PMP-Modulen von ca. 2 ml/h (Minute 90 bis 150). 
 
Da der Scheidetrichter bei den Versuchen lediglich zu Beginn des Versuches einmal befüllt 
wurde, musste das Experiment mit PP-Modulen jeweils bereits nach 1,5 Stunden abgebrochen 
werden. Zu der Zeit waren die PP-Versuchsmodule schon nicht mehr komplett mit FC-43® 
befüllt.  
 
4.2.2 FC-43-Durchfluss bei intraluminaler und statischer Befüllung  
 
Auch in Abb. 4.4 wurden zu Beginn die erhobenen Daten fünfminütlich, ab 1,5 Stunden dann 
alle 30 Minuten dargestellt. Die aufgetragenen Werte  repräsentieren Mittelwerte der 3 
Versuchsmodule je Messpunkt inklusive Standardabweichung.  
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Abb. 4.4 
 
Aufgefangene FC-43®-Durchtrittsvolumina in Abhängigkeit von der Zeit für PP- 
und PMP-Hohlfaseroxygenator-Test-Module bei intraluminaler, statischer 
Befüllung (QEC=0) und Raumtemperatur 
 
Bei inverser, intraluminaler Befüllung zeigte sich ein tendenziell ähnlicher FC-43®-Übertritt 
durch die Oxygenatormembranen: Sowohl erste, nachzuweisende Tropfen traten bei den PP-
Modulen nach nur 3 Minuten wesentlich früher gegenüber 35 Minuten bei PMP-Modulen 
durch. Der Durchtrittsfluss bei den PP-Modulen betrug initial ca. 100 ml/h (zwischen Minute 5 
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und 10) und war damit wesentlich höher als bei PMP-Modulen mit ca. 3 ml/h (zwischen Minute 
90 und 150). Im Gegensatz zu der extraluminalen Befüllung erschien der erste Durchtritt bei 
beiden Oxygenator-Modultypen bei intraluminaler Füllung ca. nach 2/3 der Zeit. Die FC-43®-
Flussrate in diesem Versuchsabschnitt überstieg dem bei extraluminaler Testung dagegen um 
ca. 50%.  
 
4.2.3 Extraluminale und statische Befüllung bei 37°C 
 
Die Darstellung der Ergebnisse dieses Versuchsabschnittes erfolgt in gleicher Weise wie in 
Kap.4.2.1. 
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Abb. 4.5 
 
Aufgefangene FC-43®-Durchtrittsvolumina in Abhängigkeit von der Zeit für PP- 
und PMP-Hohlfaseroxygenator-Test-Module bei extraluminaler, statischer 
Befüllung (QEC=0) und 37°C in einer Wärmebox 
 
Bei extraluminaler Befüllung bei 37°C zeigte sich ein tendenziell ähnlicher FC-43-Übertritt 
durch die Oxygenatormembranen (siehe Abb. 4.5): Sowohl erste, nachzuweisende Tropfen 
traten bei den PP-Modulen nach nur 1,5 Minuten wesentlich früher gegenüber ca. 20 Minuten 
bei PMP-Modulen durch. Der Durchtrittsfluss bei den PP-Modulen betrug initial ca. 100 ml/h 
(zwischen Minute 2 und 7) und war damit wesentlich höher als bei PMP-Modulen mit ca. 2 
ml/h (zwischen Minute 90 und 150). Im Gegensatz zu der extraluminalen Befüllung bei 
Raumtemperatur erschien der erste Durchtritt bei beiden Oxygenator-Modultypen bei 37°C 
nach ca.  – ½ der Zeit. Die FC-43®-Flussrate in diesem Versuchsabschnitt überstieg bei 
extraluminaler Testung dagegen die Flussrate bei den PP-Modulen um ca. 50%.  
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4.2.4 Perfusionsexperiment mit FC-43® bei 37°C 
 
Da bei diesem Versuchsabschnitt nicht hydrostatische Drücke, sondern Perfusionsdrücke die 
Triebkraft für einen FC-43®-Übertritt durch die Oxygenatorhohlfaser darstellten, wurden die 
Drücke am Liquideingang, -ausgang und der Druckabfall am Oxygenator-Test-Module während 
der Versuchsdurchführung engmaschig observiert (siehe Tab. 4.3). Es wurde dabei der 
Mittelwert über alle Messwerte und Standardabweichung aufgezeichnet. Die Darstellung der 
Einzelmesswerte erfolgt mit minütlichen Messwerten in den ersten 30 Minuten, anschließend 
werden alle 5 Minuten Messergebnisse präsentiert.  
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Abb. 4.6 
 
Aufgefangene FC-43®-Durchtrittsvolumina in Abhängigkeit von der Zeit für PP- 
und PMP-Hohlfaseroxygenator-Test-Module bei extraluminaler FC-43-Perfusion 
bei 37°C in einer Wärmebox 
 
Auch in diesem Versuchsabschnitt mit FC-43®-Perfusion bei 37°C konnte ein tendenziell 
ähnlicher FC-43®-Übertritt durch die Oxygenatormembranen beobachtet werden: Erste, 
 
 PP PMP 
Eingangsdruck pE   [mmHg] 74,3  +/- 1,0 76,7  +/- 3,8 
Ausgangsdruck pA   [mmHg] 16,2  +/- 0,9 19,4  +/- 0,8 
Druckabfall pEA    [mmHg] 58,1  +/- 1,8 57,3  +/- 3,4 
 
Tab. 4.3 
 
Druckverhältnisse vor und nach Hohlfaseroxygenator-Test-Modul beim  FC-43®-
Perfusionsexperiment 
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nachzuweisende Tropfen traten durch das PP-Modul mit nach nur 3 Minuten bedeutend früher 
gegenüber 55 Minuten durch das PMP-Modul über (siehe Abb. 4.6). Der FC-43®-
Durchtrittsfluss bei den PP-Modulen, der aufgrund der in diesem Versuchsabschnitt konstant 
gebliebenen Triebkraft Perfusionsdruck nicht abfiel, betrug ca. 150 ml/h und war damit 
wesentlich höher als bei PMP-Modulen mit 1 ml/h. Allerdings war eine wesentlich größere 
Differenz im FC-43-Durchtrittsfluss zwischen den beiden Fasertypen zu erkennen. Im 
Gegensatz zu vom Betrag her vergleichbaren Drücken (Hydrostatischer Druck: ca. 65-70 
mmHg,  Druckabfall über Oxygenator-Modul: ca. 60 mmHg) lässt die PP-Hohlfaser bei der FC-
43®-Perfusion einen bedeutend höheren FC-Durchfluss zu (150 zu 100 ml/h), während die 
PMP-Faser den FC-43®-Durchtritt bei der FC-43®-Perfusion eher zurückhält (1 zu 2-3 ml/h).  
 
Bereits nach 24 Minuten musste das Experiment mit dem PP-Oxygenator-Test-Modul 
abgebrochen werden, da schon mehr als 50 ml FC-43® über die Membran hindurch getreten 
waren. 
 
4.2.5 FC-Durchtritt bei minimal hydrostatischem Druck 
 
In Abb. 4.7 ist die durchgetretene Flüssigkeitsmenge jeweils alle 5 Minuten dargestellt. Die 
Untersuchungen wurden mit jeweils einem PP- und PMP-Oxygenator-Test-Module zunächst 
über 3 Stunden durchgeführt. Danach war kein Durchtritt von FC-43® bei dem PMP-
Oxygenator-Test-Modul zu erkennen. Der Versuchsaufbau blieb daraufhin für weitere 21 
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Abb. 4.7 
 
Aufgefangene FC-43®-Durchtrittsvolumina in Abhängigkeit von der Zeit für PP- 
und PMP-Hohlfaseroxygenator-Test-Module bei extraluminaler, nahezu 
druckloser Befüllung (QEC=0) und 37°C in einer Wärmebox 
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Stunden unverändert, um 24 Stunden nach Versuchsbeginn eine zusätzliche Messung 
vornehmen zu können.  
 
Bei diesem Versuchsabschnitt galt es, die Hohlfasermembran mit einem möglichst niedrigen 
hydrostatischen Druck (max. 7 mmHg) zu belasten. In Abb. 4.7 ist zu erkennen, dass bei dem 
PP-Oxygenator-Test-Modul weiterhin ein kontinuierlicher FC-43®-Durchtritt von ca. 13 ml/h 
über die mikroporöse Hohlfasermembran erfolgt. Erste Tropfen FC-43® erschienen bereits nach 
18 Minuten im Sammelgefäß. Demgegenüber waren weder ein kontinuierlicher FC-43®-
Durchfluss noch einzelne Tropfen gasseitig nach 3 Stunden Versuchsdauer nachzuweisen. Die 
Messung nach 24 Stunden ergab allerdings ein Durchtritt von 2 ml FC-43 von der befüllten 
Flüssigkeits- auf die Gasseite. 
 
Im Gegensatz zu allen vorherig geschilderten Untersuchungen zeigte sich ein wesentlich 
späterer und pro Zeit geringerer FC-43®-Transfer, allerdings waren bei beiden Membrantypen 
Übertritte von FC-43® durch die Membran nachweisbar. 
 
4.3 Ergebnisse der Experimente zur Narkosegas-Transferkapazität 
 
4.3.1 Versuchsbedingungen und Darstellung 
 
Um die Transferkapazität der 
Oxygenatormembranen für Inhalations-
anästhetika zu untersuchen, wurden 
vergleichende Versuche mit gleichem 
Versuchsaufbau, ähnlichen Versuchs-
bedingungen (siehe Tab. 4.4) und 
jeweils isotonischer Kochsalzlösung 
und frischem, heparinisierten 
Schweineblut durchgeführt.  
 
Darstellung Bei den im Folgenden dargestellten Ergebnissen werden zur Wahrung der 
Übersichtlichkeit nicht alle erhobenen Messpunkte in den Graphen dargelegt. Bei einer 
Flussrate von 5 l/min werden in der ersten Minute bei Beströmung mit Narkosegas/O2-Gemisch 
und anschließender Beströmung mit 100%igem O2 alle 5 Sekunden, danach alle 10 Sekunden 
dargestellt. Bei einer Flussrate von 1 l/min werden in den ersten zwei Minuten bei Beströmung 
mit Narkosegas/O2-Gemisch und anschließender Beströmung mit 100%igem O2 alle 5 
Sekunden, danach alle 10 Sekunden dargestellt. Die Messpunkte repräsentieren Mittelwerte aus 
 
Raumtemperatur  [°C]       23,6    +/- 2 
pO2 Testfluid  [mmHg]     658       +/- 31 
pCO2 Testfluid  [mmHg]         3,1    +/- 2,5 
Hämoglobin-Konzentr. [g/dl]       10,8    +/- 0,88 
Hämatokrit  [%]       33,4    +/- 2,5   
 
Tab. 4.4 
 
Bedingungen bei Versuchen zur 
Narkose-Transferkapazität 
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mehreren Versuchen bzw. Versuchswiederholungen (gemäß Tab. 3.3) und den aus den 
Messwerten errechneten Standardabweichungen. 
 
4.3.2 Vergleich der Testfluide: Kochsalzlösung und Schweineblut 
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Abb. 4.8 
 
Isofluran-Konzentration am Gasauslass bei einer Flussrate von 5 l/min bei PP-
Membranoxygenatoren. Perfusionsfluide: 
isotonische Kochsalzlösung und heparinisiertes Schweineblut  
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Abb. 4.9 
 
Lachgas-Konzentration am Gasauslass bei einer Flussrate von 1 l/min bei PMP-
Membranoxygenatoren. Perfusionsfluide:  
isotonische Kochsalzlösung und heparinisiertes Schweineblut 
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Abb. 4.10 
 
Xenon-Konzentration am Gasauslass bei einer Flussrate von 5 l/min bei PMP-
Membranoxygenatoren. Perfusionsfluide: 
isotonische Kochsalzlösung und heparinisiertes Schweineblut  
 
Gezeigt werden drei exemplarische Graphen, die die geringe Differenz im Transfer belegen 
(siehe Abb. 4.8-4.10). Es sind drei Versuche mit den drei Inhalationsanästhetika, zunächst mit 
Isofluran bei einem Fluss von 5 l/min und der PP-Oxygenatormembran, dann mit Lachgas bei 1 
l/min Fluss und mit Xenon bei 5 l/min Fluss über die PMP-Membran. Sowohl der Zeitpunkt, an 
dem die Messeinrichtungen das jeweilige Narkosegas erstmalig registrierten, als auch das Profil 
der Kurvenverläufe sind nahezu identisch.  
 
4.3.3 Transferkapazität für Isofluran 
 
Ab dem Zeitpunkt 0 werden in den ersten 3 bzw. 6 Minuten die Oxygenatoren mit einem 
Gemisch aus 2% Isofluran und 98% O2 beströmt. Die Abbildungen 4.11 und 4.12 zeigen die am 
Gasausgang registrierten Isoflurankonzentrationen in Abhängigkeit von der zeitlichen 
Beströmung. Zunächst sind erst mit einer Verzögerung von 25 Sekunden in Abb. 4.11 bzw. 60 
Sekunden in Abb. 4.12 erste Konzentrationen nachzuweisen. Ebenso zeigt sich ein steilerer 
Anstieg der gemessenen Konzentrationen bei einer Flussrate von 5 l/min. Ein deutlicher 
Unterschied ist zwischen den beiden Membrantypen zu erkennen. Während sich die 
Gaskonzentration bei den Oxygenatoren mit der Diffusionsmembran PMP schnell an die 
eingestellte Gaskonzentration annähert, ohne diese direkt zu erreichen, zeigt sich ein 
wesentlicher langsamer Anstieg bei den Oxygenatoren mit der mikroporösen PP-Membran.  
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Abb. 4.11 
 
Isofluran-Konzentration am Gasauslass bei einer Flussrate von 5 l/min. 
Vergleich von PP- und PMP-Membranoxygenatoren mit Perfusionsfluid Blut 
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Abb. 4.12 
 
Isofluran-Konzentration am Gasauslass bei einer Flussrate von 1 l/min. 
Vergleich von PP- und PMP-Membranoxygenatoren mit Perfusionsfluid Blut 
 
Beide Kurven zeigen zum Ende eine Sättigungskinetik. Zuvor ist bei den PP-
Membranoxygenatoren zu erkennen, dass in Abb. 4.11 bei Sekunde 35 bis 50 und einer 
Isofluran-Konzentration am Gasauslass von ca. 0,65 Vol% ein leichter Knick in dem Graphen 
bzw. in Abb. 4.12 von Sekunde 115 bis 145 und einer Isofluran-Konzentration von 0,13 Vol% 
eine Gerade den klassischen Sättigungskurvenverlauf stören.  
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Ab Beginn der Beströmung mit reinem Sauerstoff wird Isofluran sozusagen „ausgewaschen“. 
Die Kurven verhalten sich sinngemäß gleichartig. Bei den PMP-Oxygenatoren sinkt die 
Isofluran-Konzentration am Gasauslass rapide bis unter die Nachweisbarkeit von weniger als 
0,10 Vol% ab. Bei den PP-Oxygenatoren dagegen mindert sich die Konzentration bedeutend 
langsamer und ist zu Versuchende immer noch am Gasauslass nachweisbar. Wiederum ist in 
dem PP-Graphen in Abb. 4.11 ein Knick bei Sekunde 215 bis 225 zu erkennen. 
 
4.3.4 Transferkapazität für Lachgas 
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Abb. 4.13 
 
N2O-Konzentration am Gasauslass bei einer Flussrate von 5 l/min. Vergleich 
von PP- und PMP-Membranoxygenatoren mit Perfusionsfluid Blut 
 
In den ersten 3 bzw. 6 Minuten ab dem Zeitpunkt 0 werden die Oxygenatoren mit einem 
Gemisch aus 50% N2O und 50% O2 beströmt. Die Abbildungen 4.13 und 4.14 zeigen wieder die 
am Gasausgang registrierten N2O-Konzentrationen in Abhängigkeit von der zeitlichen 
Beströmung. Zunächst sind erst mit einer Verzögerung von 15 Sekunden in Abb. 4.13 bzw. 30 
Sekunden in Abb. 4.14 erste Konzentrationen nachzuweisen. Wiederum zeigt sich ein steilerer 
Anstieg der gemessenen Konzentrationen bei einer Flussrate von 5 l/min. Ein Unterschied 
zwischen den beiden Membrantypen ergibt sich nicht. Vielmehr verlaufen bei beiden Flussraten 
die Konzentrationskurven vor allem im ersten Versuchabschnitt nahezu deckungsgleich.  
 
Beide Kurven zeigen in Abb. 4.13 bei Sekunde 20 bis 30 und in Abb. 4.14 zwischen Sekunde 
65 und 115 eine leichte Diskontinuität bzw. einen fast waagerechten Verlauf bei einer 
Lachgaskonzentration am Gasauslass von ca. 35 Vol%. Anschließend stellt sich wiederum bei 
beiden Flussraten eine Sättigungskinetik dar.  
 92 
 
0
10
20
30
40
50
0 60 120 180 240 300 360 420 480 540 600 660 720
Zeit [s]
N2
O
-
Ko
n
z
en
tr
at
io
n
 
[V
o
l%
]
PP Blut
PMP Blut
 
 
Abb. 4.14 
 
N2O-Konzentration am Gasauslass bei einer Flussrate von 1 l/min. Vergleich 
von PP- und PMP-Membranoxygenatoren mit Perfusionsfluid Blut 
 
Beim „Auswaschen“ des Lachgases verhalten sich die Kurvenverläufe erneut reziprok. 
Zunächst laufen beide Graphen wieder deckungsgleich. Wiederum zeigt sich in den -Graphen 
ein waagerechter Kurvenverlauf in Abb. 4.13 bei Sekunde 195 bis 210 bzw. in Abb. 4.14 
zwischen Sekunde 410 und 460 bei Lachgaskonzentrationen von knapp 20 Vol%. Danach 
nehmen beide Kurven wieder eine Sättigungskinetik an. Allerdings kann man in Abb. 4.14 den 
leichten Unterschied feststellen, dass der Graph der PP-Oxygenatoren früher abfällt.  
 
4.3.5 Transferkapazität für Xenon 
 
Die Oxygenatoren werden wiederum in den ersten 3 bzw. 6 Minuten ab dem Zeitpunkt 0 mit 
einem Gemisch aus 50% Xenon und 50% O2 beströmt. Die Abbildungen 4.15 und 4.16 stellen 
die am Gasausgang registrierten Xenon-Konzentrationen in Abhängigkeit von der zeitlichen 
Beströmung dar. Erste Konzentrationen sind erst bereits ab 5 Sekunden in Abb. 4.15 bzw. 25 
Sekunden in Abb. 4.16 nachzuweisen. Wiederum zeigt sich ein steilerer Anstieg der 
gemessenen Konzentrationen bei einer Flussrate von 5 l/min. Ein wesentlicher Unterschied 
zwischen den beiden Membrantypen ergibt sich bei Xenon nicht. Bei beiden Flussraten 
verlaufen die Konzentrationskurven nahezu deckungsgleich.  
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Beide Kurven zeigen in Abb. 4.15 bei Sekunde 15 bis 40 und in Abb. 4.16 zwischen Sekunde 
55 und 120 einen ebenfalls waagerechten Verlauf bei einer Xenon-Konzentration am Gasauslass 
von 30-32 Vol%. Anschließend stellt sich bei beiden Flussraten der Verlauf einer 
Sättigungskurve ein, wenn auch sehr diskret. Trotz des Sättigungsverhaltens des 
Kurvenverlaufes fällt auf, dass auch nach vollen 6 Minuten nicht die eingestellte Xenon-
Konzentration von 50 Vol% erreicht wird. 
 
0
10
20
30
40
50
0 60 120 180 240 300 360
Zeit [s]
Xe
n
o
n
-
Ko
n
ze
n
tr
at
io
n
 
[V
o
l%
]
PP Blut
PMP Blut
 
 
Abb. 4.15 
 
Xenon-Konzentration am Gasauslass bei einer Flussrate von 5 l/min. Vergleich 
von PP- und PMP-Membranoxygenatoren mit Perfusionsfluid Blut 
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Abb. 4.16 
 
Xenon-Konzentration am Gasauslass bei einer Flussrate von 1 l/min. Vergleich 
von PP- und PMP-Membranoxygenatoren mit Perfusionsfluid Blut 
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Beim „Auswaschen“ des Xenons mit 100%igem O2 verhalten sich die Kurvenverläufe wieder 
reziprok. Beide Graphen sind erneut deckungsgleich. Eine waagerechter Kurvenverlauf in Abb. 
4.15 bei Sekunde 200 bis 215 bzw. in Abb. 4.16 zwischen Sekunde 415 und 475 bei einer 
Xenon-Konzentration von ca. 3-4 Vol%. Danach nehmen beide Kurven wieder eine 
deckungsgleiche Sättigungskinetik an.  
 
4.4 Silikonmembranoxygenator-Experimente 
 
4.4.1 Teststand Wasserdampf-Transfer 
 
 
Silikonmembranoxagenator: Begasungsverhältnis 1:1 3:1 
Gasflussrate [l/h] 0,8 2,4 
Temperatur Wasserbad [°C] 36,3 +/- 0,9 37,3 +/- 0,1 
Temperatur Rückflusskühler [°C] 15,3 +/- 1,5 15,8 +/- 0,2 
Aufzufangende Kondensatmenge / Stunde [g/h]  
(nach Gleichung 3.5) 1,76 5,28 
 
Tab. 4.5  
 
Versuchsbedingungen Teststand Wasserdampf-Transfer 
 
Zu erkennen ist in Abb. 4.17, dass bei 3-facher Gasflussrate auch die etwa 3-fache 
Kondensatmenge aufgefangen werden konnten (Versuchsbedingungen siehe Tab. 4.5). Wie bei 
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Abb. 4.17 
 
Wasserdampfkondensatmenge [g/h] mit durchschnittlichem und theoretisch 
errechneten Wert 
 95 
den Wasserdampf-Versuchen mit den Hohlfasermembranoxygenatoren übertraf die gesammelte 
Kondensatmenge von 2,03 +/- 0,25 g/h (bei 0,8 l/min Gasfluss) bzw. 5,96 +/- 0,26 g/h (bei 2,4 
l/min Gasfluss) dem Silikonmembranoxygenator den theoretisch ermittelten Wert 1,76 bzw. 
5,28 g/h um ca. 10%. Bei einer Membranfläche von 0,77 m² und den bekannten Gasflüssen 
ergibt sich etwa eine theoretische aufzufangende Kondensatmenge von 2,86 g/h/(m² 
Oberfläche)/(l/min Fluss). Tatsächlich aufgefangen wurde bei 0,8 l/min (2,4 l/min) Gasfluss 
3,28 g/h pro m² Oberfläche und pro l/min Fluss (3,22 g/h). 
 
4.4.2 Perfluorcarbon-Versuche 
 
Bei dem Experiment der Befüllung des Silikonmembranoxygenators mit FC-43®, in dem 
lediglich FC-43® mit einem hydrostatischen Druck von ca. 29 mmHg auf der Silikonmembran 
lastete, war auch nach 24 h Versuchsdauer kein FC-43® im Sammelgefäß zu erkennen. Auch 
mit Durchströmung mit Druckluft gasseitig nach Versuchende konnte kein FC-43®-Übertritt 
nachgewiesen werden.  
 
Ähnlich zeigte sich nach 3 Stunden Dauerperfusion des Oxygenators mit FC-43® (mittlerer 
Druckabfall über den Oxygenator: 67 +/- 3,5 mmHg) keinen Tropfen im Auffanggefäß, 
allerdings konnte durch die Druckluftdurchströmung 18 ml FC-43® gasseitig am Gasauslass 
gesichert werden. Demnach ist FC-43® von der Liquidseite auf die Gasseite bei pulsatilen 
Druckverhältnissen über die Silikonmembran getreten. 
 
4.4.3 Narkosegasversuche 
 
Bei den Untersuchungen zur Anästhetikaübertragbarkeit von Silikonmembranen wurden analog 
die Oxygenatoren, die mit heparinisiertem Schweineblut perfundiert wurden, mit den 2% 
Isofluran, 50% Lachgas oder 50% Xenon für 6 Minuten beströmt, anschließend wurde die 
Anästhetika erneut für 6 Minuten mit 100%igem O2 aus dem Blut via Oxygenator 
 
Inhalationsanästhetikum Isofluran / Xenon Lachgas 
pO2 Blut  [mmHg] 654 549 
pCO2 Testfluid  [mmHg] 0,4 18 
Hämoglobin-Konzentration  [g/dl] 9,8 11 
Hämatokrit  [%] 31 35,9 
 
Tab. 4.6 
 
Bedingungen bei Versuchen zur Narkose-Transferkapazität 
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ausgewaschen. Alle 5 Sekunden wurden die gemessenen Narkotikakonzentrationen 
aufgezeichnet.  
 
Wie bei den Untersuchungen (Bedingungen siehe Tab. 4.6.) mit den 
Hohlfasermembranoxygenatoren zeigen die Kurvenverläufe der am Gasauslass gemessenen 
Narkotikakonzentrationen ähnliche Profile (siehe Abb. 4.18). Bei allen drei Kurven (Isofluran: 
Sekunde 115 bis 135; Xenon: Sekunde 30 bis 155; Lachgas: 45 bis 95) ist ein waagrechter 
Abschnitt zu erkennen, der eine konstante Anästhetikakonzentration am Gasauslass 
repräsentiert. Im Anschluss ergibt hier ebenfalls in allen drei Graphen eine Sättigungskinetik.  
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Abb. 4.18 
 
Inhalationsanästhetikakonzentrationen am Gasauslass bei Beströmung mit 
50/50%-Gasgemisch aus Lachgas- bzw. Xenon/O2 oder 2/98%-Gemisch 
Isofluran/O2 für 6 Minuten und anschließender 100%iger O2-Begasung 
  
Zu erkennen ist, dass bei gleichen Gas- und Blutflussraten sowohl Lachgas (Sekunde 45) und 
Xenon (Sekunde 30) schneller als Isofluran (Sekunde 115) das dynamische Gleichgewicht 
erreichen. Es ergibt sich der Eindruck, dass Lachgas und Xenon einen Maximalwert innerhalb 
der 6 Minuten erlangt haben, während die Gaskonzentration von Isofluran auch nach 6 Minuten 
Beströmung noch zu steigen scheint. Analog stellen sich die Messwerte beim „Auswaschen“ der 
Anästhetika in den zweiten 6 Minuten dar. Ebenfalls ist wieder ein waagrechter Kurvenverlauf 
zu erkennen, die Äquilibrierung geschieht bei Xenon und Lachgas schneller. Zum 
halbquantitativen Vergleich dient die Abb. 4.19. 
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Abb. 4.19   
 
Inhalationsanästhetikakonzentrationen am Gasauslass bei Beströmung mit 
jeweils 1l/min Gasfluss: Gemeinsame Auftragung der Narkosegas-
Ttransferperformance der drei getesteten Oxygenatormembranen. 
 
 
4.5 Zusammenfassung der Ergebnisse 
 
In dieser Studie wurden durch drei verschiedene in-vitro-Experimente die 
Stoffübertragungsfähigkeit von Wasserdampf, dem Fluid FC-43® und Inhalationsanästhetika 
Isofluran, Lachgas und Xenon der Oxygenatorhohlfasern PP und PMP sowie tendenziell von 
Silikonoxygenatormembranen überprüft. 
 
Die Wasserdampfübertragung in Oxygenatoren wurde mit 37°C warmen Wasser getestet. Im 
Oxygenator wurde das trockene Gas mit Wasserdampf beladen. Der Auftretenszeitpunkt der 
ersten Kondensattropfen unterschied sich nur unwesentlich. Sowohl bei den PP- als auch PMP-
Membranoxygenatoren konnte durch Abkühlung ca. 10% mehr als die theoretisch errechnete, 
maximale Menge an Wasserdampfkondensat aufgefangen werden. Die Menge, die pro Stunde 
über die Oxygenatoren übergetreten war, unterschied sich im Mittel nicht. Auch bei den 
Silikonmembranoxygenatoren war proportional zum Gasfluss Wasserdampfkondensat zu 
gewinnen, dass ebenfalls ca. 10% über der errechneten Höchstmenge lag.  
 
Oxygenator-Test-Module wurden mit dem chemisch inerten Fluid FC-43® auf ihre 
Durchlässigkeit hin getestet. Durch hydrostatischen Druck und pulsatilen Perfusionsdruck als 
Triebkraft zum Flüssigkeitsdurchtritt zeigte sich eine deutlich geringere Dichtheit der PP-
Membran aufgrund wesentlich höheren FC-43®-Übertritts. Dennoch war auch bei allen 
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Experimenten mit PMP-Oxygenator-Test-Modulen FC-43® gasseitig aufzufangen bzw. 
nachzuweisen. Änderung der Versuchstemperatur während der Versuche von Raumtemperatur 
auf 37°C ergaben keine qualitativen Änderungen der Durchlässigkeit. Bei dem 
Silikonmembranoxygenator-Experiment war lediglich nach dreistündiger FC-43®-Perfusion ein 
FC-43®-Übertritt in die Gasphase zu belegen. Während der einfachen hydrostatischen Belastung 
blieb die Silikonmembran dicht. 
 
Unterschiedliche Ergebnisse abhängig von den verwendeten Perfusionsfluiden waren bei den 
Narkosegas-Experimenten nicht zu erkennen. Es zeigte sich eine deutlich verminderte Isofluran-
Transportfähigkeit der PMP-Membranoxygenatoren. Bei Lachgas als auch bei Xenon war keine 
Differenz in der Übertragungskapazität zwischen beiden Hohlfasermembranen PP und PMP 
festzustellen. Bei der Beströmung mit Xenon wurden trotz eines Sättigungsverhaltens der 
Aufzeichnungskurve nur ca.  der Eingangskonzentration des Gasgemisches erreicht. Außer bei 
der Transportfähigkeit von PMP für Isofluran zeigten sich Gleichgewichtszustände, in denen je 
nach Flussrate eine mindestens nahezu konstante Narkotikakonzentration am Gasauslass 
nachzuweisen war. Analoges Verhalten war beim „Auswaschen“ der Anästhetika durch 
100%igen O2 zu erkennen.  
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5 Diskussion 
 
5.1 Kritische Wertung der Studie 
 
Im klinischen Langzeiteinsatz von Oxygenatoren zum ECLS bedeutet PL heute immer noch 
eine lebensbedrohliche Komplikation. Die neue PMP-Hohlfasermembran wurde mit dem Ziel 
entwickelt, PL zu vermeiden. Auch wenn erste klinische Erfahrungen vielversprechend sind, ist 
bis heute unklar, ob PMP 100% verlässlich PL verhindern kann. Während des CPB zeigte sich 
klinisch die verminderte Applizierbarkeit von Isofluran über den Oxygenator, was zu einer 
eingeschränkten Anwendbarkeit von PMP-Hohlfasermembranen führte. Nicht geklärt war die 
Transferkapazität von anderen Narkosegasen. 
 
In dieser Arbeit wurden mittels in-vitro-Versuchen die Gas- und Stofftransportkapazitäten von 
der neuartigen PMP-Membran im Vergleich zu der etablierten PP-Kapillarmembran überprüft. 
Arbeitshypothese war hierbei, dass sich die unterschiedlichen Durchlässigkeiten auf die 
Polymere und mikroskopische Struktur der Hohlfasermembranen und die molekularen 
Eigenschaften der permeierenden Stoffe zurückführen ließen.  
 
Ziel der Arbeit war, konkrete Erkenntnisse zu gewinnen, um daraus folgend klinische 
Anwendungsempfehlungen ableiten zu können. Dabei waren folgende technische und klinische 
Fragen ungeklärt: 
• Ist bei Oxygenatoren mit PMP-Membran PL überhaupt möglich? 
• Sind PMP-Membranen 100% undurchlässig für Flüssigkeiten? 
• Können PMP-Membranen eventuell PL-fördernde Prozesse abschwächen bzw. 
verhindern? 
• Kann man Narkosegase auch via PMP-Membran Oxygenator applizieren? 
• Gibt es eine Möglichkeit, mittels eines in-vitro-Versuchsaufbaus hierzu ausreichende 
Erkenntnisse zu den Fragen zu gewinnen, um nicht auf in-vivo-Versuche zurückgreifen 
zu müssen? 
• Lässt sich ein solcher Versuchsstand für weitere Studien etablieren? 
 
Aufgrund der vielseitigen Fragestellungen in einem interdisziplinären Themenfeld 
(Naturwissenschaft, Technik, Medizin) wurden Hintergründe und Grundlagen über mikroporöse 
Hohlfasermembranoxygenatoren ausführlich dargestellt. Neben Entwicklung und Aufbau von 
Oxygenatoren und deren Membranen wurden die klinischen Anwendungsfelder und dort 
auftretende Probleme bzw. Komplikationen beleuchtet. Wegen des multifaktoriellen Prozesses 
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wurde auf die Entstehungstheorie des Plasma Leakages eingegangen. Letztlich wurde die 
Applikation von Inhalationsanästhetika über Oxygenatoren als notwendige Grundlage detailliert 
vorgestellt.  
 
Mit den Versuchen zur Wasserdampftransferkapazität sollte der diskutierte 
Auslösemechanismus zum PL untersucht werden. Das PFC FC-43® sollte die vollständige 
Dichtheit der PMP-Hohlfasermembran für Flüssigkeiten überprüfen und etwaige 
Durchlässigkeiten detektieren. Die PP-Hohlfaser diente als Referenz. Mittels der Narkosegas-
Beströmung eines in-vitro-Kreislaufes mit NaCl-Lösung bzw. Schweineblut konnten 
Erkenntnisse über die Applizierbarkeit von Narkosegase via Oxygenator gewonnen werden. 
Dabei wurden neben dem Standardnarkotikum Isofluran und dem Narkotikum Lachgas auch das 
zukunftsträchtige Narkotikum Xenon untersucht. Letztlich wurden alle Versuche mit einem 
Silikonmembranoxygenator wiederholt, um hier tendenzielle Erkenntnisse über das 
Transferverhalten dieser Membran zu erhalten. Somit wurden sowohl alte, ungeklärte Fragen 
aufgegriffen als auch zukunftsweisende Sachverhalte bearbeitet. 
 
5.1.1 Methodik, Versuchsaufbau und -durchführung 
 
Differenziert beurteilt werden muss die Tatsache, dass es sich bei dieser Arbeit ausschließlich 
um eine in-vitro-Studie handelt. Da Erkenntnisse aus in-vivo-Studien unmittelbarer auf die 
klinische Situation übertragbar sind, müssen in-vitro-Untersuchungen unter Vorbehalt betrachtet 
werden. Andererseits ließen sich durch die in-vitro-Experimente mit relativ wenig technischem 
Aufwand Erkenntnisse gewinnen, ohne umfangreiche in-vivo-Studien durchführen zu müssen 
(75;76). Auf große Fallzahlen konnte verzichtet werden. Es traten keine ethischen Konflikte, 
wodurch die Ethikkommission nicht kontaktiert werden musste und die Versuchsplanung 
erheblich erleichtert wurde.  
 
Bei in-vitro-Studien kann man etwaige Störgrößen und Einflussfaktoren wesentlicher besser 
kontrollieren. Diese Arbeit beinhaltet individuelle Versuchsmethoden und Aufbauten. Es konnte 
nicht auf etablierte Methoden zurückgegriffen werden. Dieses führte daher zur Entwicklung 
neuer Versuchsstände. Viel technisches und wenig vitales Material wurde in dieser Arbeit 
verwendet. Daher konnten auch bei geringen Fallzahlen relevante Erkenntnisse abgeleitet 
werden. Die verwendeten Versuchsmaterialien waren bis auf die zu testenden Oxygenatoren 
und das Narkosegas Xenon üblich gebräuchliche Produkte aus dem klinischen Alltag. 
 
Vorteilhaft war, dass zwei baugleiche Oxygenatoren mit exakt gleicher Geometrie für die 
Untersuchungen zur Verfügung standen. Sowohl die eigens für die Untersuchungen 
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produzierten Oxygenator-Test-Module als auch die Original-Oxygenatoren unterschieden sich 
lediglich in der integrierten Hohlfasermembran (PP oder PMP). Daher mussten z. B. die 
transferierten Volumina bzw. gemessenen Gaskonzentrationen nicht aufgrund unterschiedlicher 
Geometrie auf eine normierte Größe umgerechnet werden, sondern die Ergebnisse waren 
unmittelbar vergleichbar.  
 
Einen Silikonmembranoxygenator mit gleicher Geometrie gibt es nicht. Auch lässt sich ein 
Silikonmembranoxygenator-Test-Modul nicht baugleich zu den PP- und PMP-Oxygenator-Test-
Modulen herstellen. Die Ergebnisse der Silikonmembranoxygenatoren sind insofern nicht 
uneingeschränkt mit den Daten der PP- und PMP-Hohlfasermembranoxygenatoren  
vergleichbar. 
 
Nicht immer war es möglich, physiologische bzw. quasi physiologische Bedingungen bei den 
Versuchen zu gewährleisten, teils aufgrund der Methodik, teils aus logistischen Gründen. Durch 
aufwendigere Versuchsaufbauten und –durchführungen wären teilweise standardisiertere 
Bedingungen möglich gewesen. Wenn der benötigte Mehraufwand zur Einhaltung der 
Versuchsbedingungen keinen weiteren Erkenntnisgewinn versprach, wurden im jeweiligen Falle 
die Nachteile der gewählten Bedingungen bereits vor der Versuchsdurchführung als 
vernachlässigbar beurteilt und auf eine höhergradige Standardisierung der Experimente 
verzichtet.  
 
Manche Oxygenator-Module (Hilite7000-Serie) kamen bei den Experimenten mehrfach zum 
Einsatz. So wurden jeweils 3 Exemplare der PP- und PMP-Oxygenator-Module zunächst im 
Teststand Wasserdampf-Transfer verwendet.  Die Oxygenatoren wurden dabei mit destilliertem 
Wasser (und nicht mit Kochsalzlösung) perfundiert, um potentielle Interaktionen zwischen 
Salzkristalle nach Trocknung und Blut beim Einsatz folgender Experimente sicher ausschließen 
zu können. 
 
Teststand Wasserdampf-Transfer  Bei dem Teststand zur Untersuchung von 
Wasserdampfkondensation und -Transfer lag die aufgefangene Menge Kondensat sowohl bei 
den Hohlfasermembranoxygenatoren als auch bei dem Silikonmembranoxygenator ca. 10% 
über der theoretisch ermittelten Menge, die maximal hätte gesichert werden können. Diese 
Tatsache bleibt letztendlich ungeklärt, allerdings kann nicht ausgeschlossen werden, dass die 
verwendeten Gasflowmeter einen zu niedrigen Wert anzeigten und der Gasfluss in Wahrheit 
über dem eingestellten Volumenstrom lag.  
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Ein nicht korrekter Fluss des Perfusionswassers ist unwahrscheinlich, da die verwendeten 
Rollerpumpe stets am Versuchstag neu voll okklusiv eingestellt und geeicht wurden. Die 
Temperaturen, eine direkte Einflussgröße des Experiments, konnten an beiden Stellen 
(Wärmetauscher und Rückflusskühler) konstant eingestellt und jeweils zuverlässig überwacht 
werden, so dass von vergleichbaren Versuchsbedingungen ausgegangen werden kann. 
 
Perfluorcarbon-Versuche Die Anforderung an den Versuchsstand war ein funktionaler Test 
mit definierten Versuchsbedingungen. Es sollte die Undurchlässigkeit von Membranen und 
damit deren PL-Resistenz zu evaluieren, Differenzierbarkeit von PP- und PMP-Membranen 
aufzeigen und Messergebnisse schnell verfügbar machen können. Das Testfluid sollte hierbei 
eine definierbare, chargenunabhängige Flüssigkeit sein, die sich durch gutes Handling und eine 
Reproduzierbarkeit der Versuchsergebnisse auszeichnet. 
 
Experimente mit Blut erschienen zum einen wegen der in-vitro geringen PL-
Auftretenswahrscheinlichkeit bei Blut nicht praktikabel. Zum anderen beinhalten 
Untersuchungen mit Blut einen erhöhten Versuchsaufwand, Infektionsrisiko und stark 
variierende Randparameter.  
 
Alkohol/Wasser-Gemische verändern durch Quellung die Membranstruktur und sind daher 
ungeeignet. Albumin-Lösungen sind nicht für Routineuntersuchungen anwendbar, da die 
Aminosäureanalytik zu aufwendig ist (60). Lösungen mit Phospholipide sind wiederum wegen 
chargendifferenten Qualitäten nur bedingt geeignet, um reproduzierbare Ergebnisse zu erhalten.  
 
Das Testfluid FC-43® besitzt eine sehr niedrige Oberflächenspannung (OFS) und schien daher 
sehr geeignet, um eine Tendenz zum PL aufzeigen zu können. Durch seine reaktionsträgen 
Eigenschaften erwies es sich als passende Substanz, um reproduzierbar eine transmembrane 
Leckage von Flüssigkeiten quantitativ zu detektieren. Es ist chemisch inert und reagiert nicht 
mit dem Polymeren der Hohlfasermembranen. Aufgrund der geringen Reagibilität kann FC-43® 
durchaus wieder verwendet werden. Die Versuchsdurchführung wird durch die einfache 
Handhabung des Stoffes (nicht brennbar, nicht toxisch) erleichtert.  
 
Narkosegas-Versuche Als Vergleich zu dem großen Molekül Isofluran war der mögliche 
Transfer von kleinen Gasmolekülen bzw. –atomen von Interesse, die sich theoretisch besser in 
der Diffusionsmembran lösen können sollten. Lachgas, ein langjährig standardmäßig 
gebrauchtes Narkosegas, kam für die Experimente aufgrund der kleinen Molekülgröße in Frage.  
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Trotz hoher Kosten für reines Xenon wurde das als nahezu ideales Narkotikum beschriebene 
Gas für die Untersuchungen herangezogen. Anästhesien mit Xenon sind gut steuerbar und 
vermindern den Verbrauch von weiteren Medikamenten wie Analgetika und Relaxanzien. 
Xenon besitzt ein geringes Nebenwirkungsprofil und zeichnet sich vor allem durch 
kardioprotektive Eigenschaften aus, was es zu einem bevorzugtem Narkotikum bei kardial 
erkranken Patienten multimorbiden Patienten macht.  
 
Dies macht Xenon als umweltneutrales Gas zu einem zukunftsträchtigen Narkosegas, wobei 
allerdings derzeit vor allem noch die hohen Kosten zur Xenongewinnung dem klinischen 
Routine-Einsatz im Wege stehen. Sollten sich in Zukunft neue technische Möglichkeiten zur 
Produktion von klinisch anwendbarem Xenongas ergeben, so ist mit den bereits durchgeführten 
Erforschungen dem klinischen Einsatz vorgearbeitet worden, von denen viele z.B. herzkranke 
Patienten profitieren könnten. 
 
Methodik, Versuchsaufbau und -durchführung sind differenziert zu betrachten. Da der 
Versuchsaufbau einen neu entwickelten Teststand darstellt, sind die Ergebnisse nicht 
unmittelbar mit anderen Studien vergleichbar. Auf die kontinuierliche Konzentrationsmessung 
im Beströmungsgas vor der Oxygenator wurde verzichtet, aber zwischenzeitlich in 
regelmäßigen Abständen zur Kontrolle der eingestellten Gaskonzentrationen probehalber 
durchgeführt. Durch die Narkosegaskonzentrationen am Gasauslass der Oxygenatoren wurde 
indirekt auf den transmembranen Gastransfer geschlossen. Diese indirekte Messung, die derart 
in anderen in-vivo-Studien durch eine andere Arbeitsgruppe für Isofluran ebenso gewählt wurde 
(75), ist weniger aufwendig, beinhaltet aber eine mittelbarere Datenerfassung.  
 
Weitere systematische Fehlerquellen sind durch diesen Versuchsaufbau nicht auszuschließen. 
Z.B. war bei den Xenon-Versuchen auch nach vollständiger Sättigung des Blutes am Gasauslass 
nicht die am Gaseinlass applizierte Xenon-Konzentration von 50% nachweisbar. Es wird 
angenommen, dass durch Fehlstellen im Schlauchsystem über ein Leck Xenon aufgrund seiner 
höheren Dichte als Raumluft entweichen konnte.  
 
Eine sehr theoretische Möglichkeit könnte eine fehlerhafte Messung der Gaskonzentration 
derart sein, dass durch die erhöhte Molekülmasse des Xenons (schwereres Gas) bei der 
Ansaugung der Gasprobe zum Massenspektrometer eine geringere Konzentration erfasst wurde. 
Ebenso sehr theoretisch wäre die Erklärung, dass sich Xenon in Blut löst, allerdings aufgrund 
des sehr niedrigen Blut-Gas-Verteilungskoeffizienten umgehend im Reservoir und anderen 
Leckstellen wieder direkt in Luft übergeht. Die Konzentrationsanalyse selbst im 
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Massenspektrometer gilt als die zuverlässigste und genaueste Messmethode für Xenon und ist 
als Fehlerquelle daher unwahrscheinlich. 
 
Auf die Einstellung der im Allgemeinen bei Oxygenator-Testungen vorgegebenen 
Versuchsbedingungen (nach AAMI-Standard: exakter pH-Wert,  pCO2 und pO2, Temperatur 
von 36-38°C) wurde verzichtet, um eine verminderte Qualität des Blutes zu vermeiden. Der 
Zeitverzug zur Temperierung des Systems und exakter Einstellung des pH-Wertes hätte bei dem 
morgendlich gewonnenen, frischen Schweineblut zu vermehrter Hämolyse geführt. 
 
Bei Raumtemperatur (T=20-25°C) wurde das Perfusionsfluid mit O2 gesättigt, sodass der pO2 
über 600 mmHg und der pCO2 unter 5 mmHg vor Beginn der jeweiligen Experimente lag. Das 
Gas war damit fast ausschließlich mit O2 beladen. Die Gaskonzentrationen und Partialdrücke 
setzten sich nur aus O2 und Narkosegas zusammen. Das Schweineblut wurde mit NaCl-Lösung 
soweit verdünnt, dass ein Hämatokrit von 30-38% und ein Hämoglobin-Gehalt von 10-12 g/dl 
erreicht wurden. So wurden vergleichbare Bedingungen geschaffen, ohne allerdings eine 
„physiologische Situation“ zu erhalten. Die erhaltenen Daten werden als vergleichbar betrachtet.  
 
Dennoch sei anzumerken, dass bei einem mehr standardisierten Versuchsaufbau für zukünftige 
Experimente die Einstellung nach AAMI-Standard bevorzugt gewählt werden sollte, um 
unbekannte Einflussfaktoren und Störgrößen zu vermeiden. 
 
Die geringen und unterschiedlichen Fallzahlen unter den Narkosegas-Versuchen müssen 
kritisch erwähnt werden. Die jeweils verglichenen Versuche zwischen PP- und PMP-
Oxygenatoren betrugen eine gleiche Versuchsanzahl, aber es unterschieden sich die Anzahl der 
eingesetzten Oxygenator-Module, bei den verschiedenen, eingesetzten Narkosegasen und 
gewählten Gas- bzw. Fluidflussraten (n=1-3). Dies kam daher zustande, weil die 
Narkosegasexperimente nicht zu einem Zeitpunkt durchgeführt wurden. Es ergaben sich 
vielmehr nach den zuerst durchgeführten Untersuchungen weitere Fragestellungen, die zur 
Erweiterung der Studie führte.  
 
Anders als bei klinischen Untersuchungen, die durch individuelle Eigenschaften, Reaktionen 
und Krankheitszustände des menschlichen Organismus viele unbekannte Stör- und 
Einflussgrößen beinhalten, kann bei technischen Studien wie dieser von weitgehend 
standardisierten Bedingungen mit kontrollierten Einflüssen ausgegangen und damit auf eine 
hohe Versuchsanzahl verzichtet werden. Da auch die Ergebnisse zuverlässig reproduzierbar 
waren, schien es gerechtfertigt, durch sparsameren Einsatz der begrenzt zur Verfügung 
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stehenden Oxygenator-Module bevorzugt weitere Experimente durchzuführen und auf hohe 
Fallzahlen zu verzichten.  
 
Unberührt davon blieb die Vorgabe, einmal mit Blut kontaminierte Oxygenatoren nicht wieder 
zu verwenden, da diese letztlich nur als Einmalartikel für klinischen Einsatz zugelassen waren. 
Eine Wiederverwendung hätte einen nicht einschätzbaren Einfluss auf die Messergebnisse 
haben können. Aufgrund der geringen Anzahl getesteter Oxygenator-Module wird auf eine 
statistische Auswertung der Ergebnisse verzichtet, und die Erhebungen werden lediglich 
deskriptiv beurteilt werden. 
 
Nach Auswertung der Narkosegasexperimente erscheinen im Nachhinein einzelne 
Versuchsparameter als verbesserungswürdig. So sind die Volumenflussraten mit 5 l/min bzw. 1 
l/min nach klinisch üblichen Flussraten gewählt worden. Allerdings zeigte sich vor allem bei 5 
l/min, dass die untersuchten Transferprozesse sehr schnell abliefen und mit den gewählten 
Aufzeichnungsmethoden ungenau erfasst werden konnten. Die abgelesenen Gaskonzentrationen 
änderten sich so schnell, sodass die Daten präziser mit automatischen Aufzeichnungsmethoden 
hätten gewonnen werden können. Auch hätten sich bereits hier Differenzen zwischen den 
einzelnen Oxygenatoren mit einem niedrigeren Fluss deutlicher darstellen können.  
 
Dies wird aber bei dem gewählten Fluss von 1 l/min deutlich. Über eine bestimmte Zeit wird 
der Oxygenator mit einem Fluid perfundiert, das noch kein Narkosegas aufnehmen konnte. Es 
stellte sich mit der Zeit ein Gleichgewicht im Anästhetikatransfer via Membran ein, der sich 
durch eine konstante Gaskonzentration am Gasauslass des Oxygenators darstellte. Über dieses 
Gleichgewicht könnte man bei einem standardisierten Versuchsaufbau auch Informationen über 
den quantitativen Gastransfer erhalten.  
 
Im weiteren Versuchsverlauf sättigte sich allerdings das Fluid noch weiter mit dem Narkotikum. 
Dies geschah bei einem Fluss von 5 l/min umso schneller, weshalb für diese Versuche niedrige 
Volumenströme zu bevorzugen wären, da sie Gaskonzentrationsänderungen genauer anzeigen. 
 
Eine mögliche Einmalpassage des Perfusionsfluids muss aus dem Grunde differenziert 
betrachtet werden. Vorteilhaft: Es hätte sich je nach Fluss und Volumen des Fluids ein 
Gleichgewicht einstellen können. Eine Sättigung des Fluids mit dem Narkosegas wäre nicht 
möglich gewesen. Hier hätte man sicherer Rückschlüsse auf den quantitativen Gastransfer 
treffen können. 
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Von Nachteil wäre allerdings hier ein erheblich aufwendigerer Versuchsaufbau zu nennen, da 
hier das Perfusionsfluid nach einmaliger Verwendung verworfen worden wäre. Somit wäre eine 
wesentlich größere Menge an Fluid nötig gewesen, was beim Schweineblut einen großen 
Mehraufwand bedeutet hätte. 
 
Abschließend sei noch zu erwähnen, dass die gebrauchten technischen Gerätschaften und 
Messeinrichtungen immer eine bestimmte, eigene Messungenauigkeit mit sich bringen. Trotz 
ihrer verlässlichen Einsetzbarkeit bergen sie somit ebenfalls eine Fehlerquelle bei der Erhebung 
der Versuchsdaten. Diese wurden aber toleriert, da die Geräte auch für klinischen Einsatz 
zugelassen sind und so ausreichende Zuverlässigkeit gewährleisten. 
 
5.1.2 Versuchsauswertung 
 
In dieser Arbeit stand die statistische Auswertbarkeit der Versuchsergebnisse nicht im 
Vordergrund. Deshalb wird davon abgesehen, trotz teilweise nachgewiesenen, sehr deutlichen 
Differenzen von signifikanten Ergebnissen zu sprechen. Vielmehr wird sich darauf beschränkt, 
in dieser interdisziplinären Arbeit (Naturwissenschaft, Technik, Medizin) die Ergebnisse und 
Beobachtungen deskriptiv zu beurteilen und zu interpretieren. Ziel bleibt es, aus den 
orientierenden Ergebnissen Empfehlungen für die klinische Einsetzbarkeit der untersuchten 
Oxygenatormembranen abzuleiten. 
 
Nur unter Vorbehalt zu interpretieren sind die jeweiligen, zweiten Hälften der graphischen 
Darstellung der Narkosegasexperimente. In den ersten 3 bzw. 6 Minuten (je nach Fluss) wurde 
über die Oxygenator-Module ein Gasgemisch aus Anästhetikum und reinem O2 appliziert. 
Direkt im Anschluss wurden die Oxygenatoren für weitere 3 bzw. 6 Minuten mit 100% reinem 
O2 beströmt, das jeweilige Narkosegas wurde aus der Perfusionsflüssigkeit „ausgewaschen“.  
 
Die Ausgangssituation war nun eine andere als zu Beginn des Versuches, als jeweils das Fluid 
unberührt von dem getesteten Narkotikum war. Im zweiten Abschnitt unterschieden sich die in 
der Perfusionsflüssigkeit gelösten Mengen Anästhetika, abhängig von der Transferperformance 
des verwendeten Oxygenators für das jeweilige Anästhetikum. Beispielsweise war z.B. nach 3 
Minuten Beströmung eines PMP-Hohlfasermembranoxygenators die gelöste Isofluranmenge im 
Blut nicht identisch mit der nach Verwendung eines PP- Hohlfasermembranoxygenators. Die 
Ausgangsbedingungen waren demnach zu Beginn des zweiten Untersuchungsabschnitt nicht 
gleich und daher nicht vollständig vergleichbar. 
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Dennoch wurde auf die Darstellung dieses zweiten Anteils nicht verzichtet, da es durch das 
umgekehrte Verhalten des Kurvenverlaufes gewissermaßen eine Kontrolle repräsentierte. War 
die Transferkapazität für das jeweilige Narkotikum bei PP- und PMP-Oxygenator nicht 
unterschiedlich, so galt sogar bei der Interpretation die oben geschilderte Einschränkung nicht. 
 
 
5.2 Auswertung und Interpretation der Versuchsergebnisse 
 
5.2.1 Teststand Wasserdampf-Transfer 
 
Plasma Leakage wurde stets als plötzliches Ereignis beschrieben, das nach Initiierung bzw. 
Beginn drastisch und massiv ablief. Deshalb war zusätzlich zu der zeitabhängigen 
Stoffübertragung auch der initiale, erste Durchtritt der Teststoffe von Interesse. 
 
Vergleichbarer Übertritt Die in den Abschnitten 4.1.2 und 4.1.4 präsentierten Ergebnisse 
zeigen, dass eine vergleichbare Menge Wasserdampf bei den eingestellten 
Versuchsbedingungen über die Hohlfasermembranen PP und PMP treten. Sowohl die Zeit, als 
der erste Tropfen Kondensat nachweisbar war, als auch die pro Zeit übergetretene 
Kondensatmenge waren gleich. Somit verhalten sich beide Hohlfasermembranen gleich. Die 
Erklärung hierfür könnte -wie in der Arbeitshypothese vermutet (siehe Abschnitt 2.7)- sein, dass 
sich die Gastransferkapazität bei dem kleinen Molekül H2O nicht unterscheiden. Dies entspricht 
der Erkenntnis, dass die Transferleistungen von ebenso kleinen Molekülen O2 und CO2 auch 
nicht zwischen PP- und PMP-Membranen variieren.  
 
PMP vermag also nicht, eine Verdunstung von Wasser über die Membran zu vermeiden. Sollten 
die Verdunstungsvorgänge und vor allem die konsekutiven Kondensationsprozesse in der 
Membran zu der Initiierung eines PL beitragen (14), so könnte in diesem speziellen Punkt der 
PMP-Hohlfasermembran kein Vorteil zur Verhinderung von PL bescheinigt werden. Wäre 
allerdings die Kapillarwirkung durch die Mikroporen der Initiierungsmechanismus der PL, so 
würde die 1 µm dicke, porenfreie Abschlussschicht diesem Effekt als Widerstand 
entgegenwirken. 
 
Vergleich mit anderen Studien Ein Vergleich der Ergebnisse mit anderen Studien ist nicht 
möglich, da solch eine Untersuchung bisweilen noch nicht beschrieben wurde. Die gewonnene 
Kondensatmenge umgerechnet pro m² Oberfläche und pro l/min Fluss betrug im Mittel ca. 1,29 
g/h. Dieser Wert entspricht damit den Erfahrungen von Wien, die bei in-vivo-Versuchen 
(Langzeit-ECLS bei Schafen) ebenfalls Kondensatmengen von 0,8 bis 2,0 ml/h/m² am 
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Gasauslass sichern konnte. Allerdings war nach den Errechnungen kein Übertritt über das 
theoretische Maß beobachtet worden. Kritisch bleibt aber anzumerken, dass bei der Berechnung 
der theoretischen Menge nicht die Temperatur am Rückflusskühler mit einbezogen wurde. Es 
wurde der Wasserdampfgehalt bei 37°C als Grundlage genommen und somit davon 
ausgegangen, dass das Gas am Gasauslass auf 0°C herabgekühlt wurde, obwohl der 
Rückflusskühler ebenso mit Leitungswasser der Temperatur 16°C beströmt wurde. Dies ergibt 
also eine zu hohe, theoretisch auffangbare Kondensatmenge. 
 
5.2.2 Perfluorcarbon-Versuche 
 
Alle fünf Untersuchungen mit FC-43® lieferten tendenziell gleiche Ergebnisse: Zum einen 
vermochten PMP-Hohlfasermembranen nicht, das Testfluid auf der Flüssigkeitsseite zu 
behalten. Es kam in jedem Fall zu einem transmembranen Leakage von FC-43®. Somit kann 
man PMP-Membranen nicht als für Flüssigkeiten 100%ig dicht bezeichnen.  
 
PMP undurchlässiger Es gab aber in der Fähigkeit, FC-43® zurückzuhalten, einen deutlichen 
Unterschied zwischen PP- und PMP-Hohlfasermembranen. Sowohl das erste Hindurchtreten 
von FC-43® als auch das übergetretene Volumen pro Zeit zeigte eine vermehrte Durchlässigkeit 
der PP-Membranen an. Somit können PMP-Membranen als dichtere Membranen und 
durchtrittsresistenter für flüssige Stoffe bezeichnet werden. Trotz einer erhöhten Porosität 
gegenüber PP-Membranen scheint die ultradünne Abschlussmembran bei PMP-Hohlfasern 
vermehrt Flüssigkeiten am Durchtritt hindern zu können. 
 
Aus diesen zwei Erkenntnissen lässt sich zunächst ableiten, dass PMP-Membranen eine PL-
resistentere Eigenschaft besitzen. Allerdings kann mit diesen Experimenten ein PL mit einer 
PMP-Membran nicht 100%ig ausgeschlossen werden. 
 
Beim Vergleich der Resultate der einzelnen Teilversuche ergeben sich weitere Informationen. 
Ein Leakage von FC-43® tritt früher auf und ist umso stärker, je höher der Druck auf der 
Hohlfaser ist. Dies ist sowohl an dem Vergleich der Teilversuche 3 und 5 ersichtlich, wobei 
anfangs ein hydrostatischer Druck von ca. 70 mmHg bzw. lediglich 7 mmHg auf der Membran 
lastete, als auch bei den Teilversuchen 1, 2, 3 und 5, wo der FC-43®-Durchtritt pro Zeit mit 
sinkendem Flüssigkeitsspiegel im Befüllungssystem abnahm. Das FC-43®-Leakage ist demnach 
druckabhängig. 
 
FC-43®-Leakage kein Diffusionsprozess Daraus lässt sich folgern, dass hierbei dem Leakage 
keine Diffusionsprozesse zu Grunde liegen, da Diffusionsprozesse unabhängig vom Druck sind. 
 109 
Offen bleibt letztlich dagegen, ob sich das FC-43®-Leakage bei PMP-Hohlfasern über die 
Porosität der Membranen abspielte (wobei eine Diffusion durch die ultradünne 
Abschlussschicht aufgrund der großen Moleküldimension eher unwahrscheinlich ist) oder ob 
Fehlstellen in der Membran z.B. durch Verarbeitungseinflüsse verantwortlich für die 
Durchlässigkeit waren.  
 
Ein Vergleich des FC-43®-Durchtrittes zwischen Teilversuch 1 und 3 zeigen zusätzlich eine 
Temperaturabhängigkeit, da bei 37°C ein größerer Durchtritt zu beobachten ist. Dies lässt sich 
auf die Absenkung der Viskosität des FC-43® mit steigender Temperatur zurückführen. Denkbar 
wäre theoretisch auch, dass die erhöhte Temperatur zu einer Veränderung der Membranstruktur 
geführt hat. 
 
Auffällig ist zudem, dass beim 2.Versuchsteil, bei dem die Hohlfasermembranen von innen mit 
FC-43® befüllt wurden, das FC-43®-Leakage über die PMP-Hohlfaser ca. 50% früher auftrat 
und 50% stärker war. Dies könnte an der Tatsache liegen, dass sich die Poren von intraluminal 
mit höherem hydrostatischen Druck füllen ließen und dann mit ebenso höherem Druck auf der 
abschließenden Membran lasteten. Die Triebkraft über die ultradünne Membran bzw. an 
Fehlstellen wäre demnach größer gewesen. 
 
FC-43®-Perfusion Bei den Teilversuchen 3 und 4 wurden die Oxygenator-Test-Module bei 
37°C statisch mit einem hydrostatischen Druck mit FC-43® von ca. 65-70 mmHg belastet bzw. 
mit FC-43® perfundiert, wobei der Druckabfall über den Oxygenator dann ebenfalls ca. 70 
mmHg betrug. Hier konnte beobachtet werden, dass der FC-43®-Durchtritt bei PP-Membranen 
durch die pulsatile Perfusion weiter zunahm, jedoch das FC-43®-Leakage bei PMP-Membranen 
zurückging. Bei PP-Membranen scheinen die „systolischen“ Drücke die Triebkraft zum 
Durchtritt noch erhöht zu haben, wobei PMP-Membranen dagegen unempfindlich waren. 
Unklar bleibt, ob durch den pulsatilen Flusscharakter die „diastolischen“ Drücke bei PMP-
Membranen ein Art Sogwirkung auf eventuelle Lecks entwickelten und somit einem Leakage 
entgegenwirkten. Die in den letzten zwei Absätzen geschilderten Beobachtungen sind allerdings 
nur unter Vorbehalt zu deuten, da sich die Unterschiede nur andeuteten und bei den niedrigen 
Fallzahlen (n=1 bzw. 3) als nicht gesichert angesehen werden können. 
 
Schlussfolgernd zu dieser Fragestellung kann festgestellt werden, dass PFC wie FC-43® eine 
reproduzierbare und quantifizierbare Detektion eines transmembranen Leakages erlauben. PFC, 
die in der Medizin als Blutersatzstoff bei neuen Therapieformen eingesetzt werden (89-91), 
eignen sich aufgrund der sehr niedrigen OFS zum Aufdecken einer Tendenz zum PL. PFC sind 
 110 
zudem chemisch inert und äußerst reaktionsträge, können gut wiederverwendet werden und 
daher einfach zu handhaben. 
 
5.2.3 Experimente zur Narkosegas-Transferkapazität 
 
Indirekte Messung Da der transmembrane Übertritt der Narkotika indirekt durch Messung am 
Gasauslass bestimmt wurde, bedarf es vor umfangreicher Interpretation der in Kapitel 4.3 
dargestellten Graphen einer kurzen Erläuterung des zugrundeliegenden Gedankens:  
 
Steigt die Narkotikakonzentration am Gasauslass langsam an, so findet entweder ein nicht 
unerheblicher Übertritt statt, oder durch niedrige Flüsse dauert der Prozess, bis die 
Perfusionsflüssigkeit mit dem Gas gesättigt ist, sehr lange, weil sich in der Perfusionsflüssigkeit 
eine große Menge Gas lösen kann. Steigt dagegen die Anästhetikakonzentration sehr schnell an, 
so ist die Flüssigkeit sehr schnell gesättigt. Die Flüsse sind in diesem Falle zu hoch. Eine andere 
Möglichkeit wäre, dass das Narkosegas nicht oder nur ungenügend über die 
Oxygenatormembran transportiert wird. Aus diesem Grunde fanden die Experimente mit jeweils 
zwei verschiedenen Flussraten statt. 
 
Direkt nach Beströmungsbeginn waren mit Verzögerungen von 10 bis 60 Sekunden erste 
Konzentrationen des Narkosegases am Gasauslass des Oxygenators nachweisbar. Dies war 
darauf zurückzuführen, dass zunächst das Leitungssystems der Narkoseeinheit, die Schläuche 
und der Oxygenator gasseitig mit dem Gas befüllt und durchströmt werden mussten. Bei 
höherer Flussrate des Gases war dieser Verzug umso geringer. 
 
Je nach Gas und Volumenstrom war bei den Graphen sowohl bei Beströmung mit 
Narkosegas/O2-Gemisch als auch beim Befluten mit reinem O2 eine Diskontinuität in der 
Sättigungskinetik bzw. sogar waagerecht verlaufenden Anteil der Kurve zu erkennen. In diesen 
Abschnitt ist von einem kontinuierlichen Übertritt von Narkosegas über die Membran in das 
noch nicht mit dem Oxygenator in Kontakt gekommene Blut auszugehen. Es herrscht ein 
Gleichgewicht. Im Anschluss daran findet ein Konzentrationsausgleich im Reservoir statt. Das 
im Kreislauf reperfundierende Blut sättigt sich mit dem applizierten Narkosegas, bzw. es wird 
bei Beströmung mit reinem O2 vollständig eliminiert. Der Graph beschreibt daran anschließend 
eine Sättigungskinetik. 
 
Diskrete Unterschiede in den Kurvenverläufen sind auf Störgrößen zurückzuführen und werden 
daher vernachlässigt. Wie bereits in Abschnitt 5.1 geschildert, ist der zweite Abschnitt der 
Graphen vor allem bei den Isoflurantransfer-Experimenten nur unter Vorbehalt zu deuten.  
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Kochsalzlösung und Schweineblut Die Messwerte der Versuche mit isotonischer 
Kochsalzlösung bzw. heparinisiertem, frischem Schweineblut unterschieden sich kaum. Solche 
diskreten Unterschiede wie bei den Abbildungen 4.8 und 4.10, die größer als die ermittelten 
Standardabweichungen sind, werden wegen der geringen Versuchszahl (n=2 bzw. 3) als nicht 
erheblich betrachtet. 
 
Bei dem gewählten, noch nicht etablierten und standardisierten Versuchsaufbau war kein 
eindrücklicher Unterschied zu erkennen, weshalb die Verwendung von Schweineblut, das 
grundsätzlich von seinen Eigenschaften humanem Blut natürlich wesentlich ähnlicher ist als 
NaCl-Lösung, keinen erkennbaren Vorteil bringt.  
 
In diesem Versuchsaufbau ist aufgrund von grundsätzlich „gesundem“ Material davon 
auszugehen, dass das Schweineblut generell wenig Einfluss auf die Messwerte hatte. Kritisch zu 
sehen bleibt aber die nicht standardisierbare Zusammensetzung dieses vitalen 
Versuchsmaterials, da es unbekannte Störgrößen enthält, welche theoretisch die 
Untersuchungsergebnisse beeinflussen könnten. 
 
Durch diese Studie gewinnt man die Erkenntnis, dass bei den gewählten Testgasen alleine 
Versuche mit NaCl-Lösung ausreichend sind. Es bleibt für einen mehr standardisierten 
Versuchsaufbau abzuwägen, ob der Aufwand mit Schweineblut in zukünftigen Experimenten 
zum transmembranen Narkosegastransfer gerechtfertigt ist. Wenn sich bei dem Testfluid die 
Testgase primär lediglich physikalisch lösen, steht mit isotonischer Kochsalzlösung eine 
kostengünstige und verlässliche Alternative ohne unbekannte Einflussgrößen zur Verfügung. 
 
Isofluran Obwohl die Gastransferleistung von PP- und PMP-Hohlfasermembranen für O2 und 
CO2 sehr ähnlich sind, ist ein deutlicher Unterschied in der Transferrate der Membranen für das 
volatile Anästhetikum Isofluran nachweisbar, unabhängig von Flussrate und gewähltem 
Perfusionsfluid. Die neue integralasymmetrische Hohlfasermembran aus PMP vermag 
wesentlich weniger Isofluran zu transferieren als die symmetrische, mikroporöse PP-Membran. 
Ein geringer, sehr diskreter Anteil Isofluran wird über die Membran dennoch transportiert. Sie 
ist demnach nicht vollständig undurchlässig für Isofluran.  
 
Dies bestätigt sowohl die klinische Beobachtung, Isofluran für eine Gasnarkose nicht 
ausreichend via PMP-Oxygenator applizieren zu können, als auch die in-vivo-Untersuchungen 
von Philipp et al. (75) und Wiesenack et al. (76). Auch sie konnten eine verminderte 
Transferkapazität von PMP-Membranoxygenatoren für Isofluran darlegen, indem ebenfalls über 
 112 
Messung am Gasauslass nach Applikation einer bestimmten Isoflurankonzentration nur ein 
geringer Übertritt stattfand.  
 
Daraus kann abgeleitet werden, dass sich PMP-Membranoxygenatoren nicht für die 
transmembrane Applikation von Isofluran eignen. Dies bedeutet eine eindeutige 
Anwendungseinschränkung für diese neu entwickelte Hohlfasermembran PMP. Die Erhebung 
von Philipp et al. konnte zudem durch eine in-vivo-Studie aufzeigen, dass sich diese 
Anwendungseinschränkung auch auf andere dem Isofluran verwandte, volatile Anästhetika wie 
Sevofluran und Desfluran (halogenierte Kohlenwasserstoffe) ausgeweitet werden muss (75).  
 
Aktuelle Überlegungen sehen in dieser Anwendungsbeschränkung allerdings indirekt wiederum 
eine Chance. Falls in der Kardiochirurgie ein kardioprotektives Narkosegas wie Sevofluran 
nicht kontinuierlich appliziert werden kann, so könnte mit Verwendung eines PMP-
Hohlfaseroxygenators während des CPB die vorher pulmonal applizierte Menge Sevofluran 
prolongiert in dem Organismus verbleiben und damit verlängert seine kardioprotektive Wirkung 
entfalten (96). 
 
Lachgas und Xenon Demgegenüber konnte jeweils Lachgas und Xenon in annähernd gleicher 
Weise über PP- und PMP-Membranoxygenatoren verabreicht werden. Ein deutlicher 
Unterschied zwischen der Transferperformance war nicht nachweisbar.  
 
Besonders eindrücklich sind bei den in Kapitel 4.3 dargestellten Graphen die bereits 
beschriebenen Diskontinuitäten in der Sättigungskinetik. In diesen nahezu waagrecht 
verlaufenden Abschnitten lässt sich in einem Gleichgewicht ein quantitativer Übertritt 
nachvollziehen. So zeigt sich in Abbildung 4.13 und 4.14 ein Lachgastransfer von 10-20%, 
sowohl bei 1 l/min als auch bei 5 l/min Gas- und Blutfluss. Über diese Beobachtung ließe sich 
in zukünftigen Untersuchungen zusätzliche Erkenntnisse über die Eigenschaften und 
Leistungsfähigkeit von Oxygenatoren in Erfahrung bringen. 
 
Die dargestellten Ergebnisse bestätigen die Schilderungen von Schirmer et al. (83). In einer 
Untersuchung im Anschluss an eine in-vivo-Studie wurde mit Xenon beladenes Blut in einen 
Kreislauf mit integrierten Oxygenator geleitet. Das Blut sollte dort durch Beströmung mit 
reinem Sauerstoff über verschiedene Oxygenatoren von Xenon befreit werden. Dabei ließ sich 
ebenfalls keine Differenz zwischen den Oxygenatorleistungen mit PP- bzw. PMP-
Hohlfasermembranen feststellen. 
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Allerdings besitzt das Entweichen des Xenons aus dem Blut in die Umgebungsluft aufgrund des 
niedrigen Blut/Gas-Verteilungskoeffizienten eine hohe Triebkraft und erfolgte in der genannten 
Studie sehr schnell. Dadurch hätten Differenzen zwischen den verschiedenen Versuchsobjekten 
leicht unerkannt bleiben können.  
 
Zusammenfassend können damit folgende Erkenntnisse gewonnen werden: Es ist grundsätzlich 
möglich, in gleichem Maße Lachgas wie Xenon über die Oxygenatoren zu applizieren. Anhand 
der Interpretation der Graphen tritt ein nicht unerheblicher Teil pro Zeit über die Membran über, 
so dass für diese Narkosegase eine ausreichende Gastransferkapazität sowohl bei PP- als auch 
bei PMP-Membranen für genügend tiefe Anästhesien möglich zu sein scheint. Damit gilt die 
oben geäußerte Anwendungseinschränkung für PMP-Oxygenatoren zunächst lediglich für 
volatile Anästhetika aus der Halothan-Stoffklasse (halogenierte Kohlenwasserstoffe). Allerdings 
kann selbstverständlich anhand der durchgeführten Experimenten keine eindeutige Bestätigung 
gegeben werden, dass PMP-Oxygenatoren für die klinische Applikation von Xenon und 
Lachgas geeignet sind. Hierzu würde es weitere in-vivo- bzw. klinischen Studien bedürfen. 
 
Hieraus und aus den unerwünschten, klinischen Erfahrungen mit Isofluran und PMP-
Oxygenatoren leitet sich die Forderung ab, in Zukunft vor Zulassung von Oxygenatoren für den 
klinischen Gebrauch zusätzlich zu O2 und CO2-Transferkapazität, Hämokompatibilität und 
Sicherheit ebenso die Applizierbarkeit von Narkosegasen zu testen. Sollten dabei 
Einschränkungen nachweisbar sein, wären diese wie üblich an dem Produkt bzw. 
Produktbeschreibung zu kennzeichnen. 
 
Die Gründe für die verschiedene Narkosegastransferperformance können nicht abschließend 
genannt werden. Möglich wäre, dass sich die unterschiedliche Gasübertragbarkeit auf die Größe 
und Eigenschaften der Gasmoleküle gemäß der Arbeitshypothese zurückzuführen sind. PMP-
Oxygenatoren vermögen kleine Moleküle wie N2O bzw. einzelne Atome wie Xenon in 
vergleichbarem Maße wie O2 oder CO2 über die Membran zu transportieren.  
 
Xenon und Lachgas sind zudem apolar bzw. nur schwach polar. Diese Moleküle können sich 
möglicherweise in den Polymerstrukturen der dünnen Abschlussschicht des PMP besser lösen 
und hindurch diffundieren. Isofluran demgegenüber ist als halogenierter Kohlenwasserstoff ein 
mehratomiges, stark polares Molekül. Diese Eigenschaften könnten einen ausreichenden, 
transmembranen Gastransfer verhindern. 
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5.2.4 Silikonmembranoxygenator-Experimente 
 
Geometrie Neben der Wiederverwendung des Oxygenators und des nur einmalig 
durchgeführten Versuches pro Anästhetikum führt besonders die unterschiedliche Geometrie 
(Membranoberfläche, Flusscharakteristik) des Silikonmembranoxygenators im Gegensatz zu 
den unter sich baugleichen PP- und PMP-Oxygenatoren zu einer nicht vollständigen 
Vergleichbarkeit. Dies ist bei der Deutung der im Folgenden dargestellten Versuchsergebnisse 
zu berücksichtigen. Zu erkennen ist allerdings, dass sich einzig bei Isofluran die 
Anästhetikatransferperformance zwischen den verschiedenen Oxygenatormembranen deutlich 
unterscheidet. 
 
Teststand Wasserdampf-Transfer Sowohl bei 1:1- als auch bei 3:1-Begasung des 
Oxygenators wurde eine ebenfalls 10% höhere Kondensatmenge als theoretisch errechnet 
aufgefangen. Dies entspricht den Beobachtungen der Hohlfasermembranoxygenatoren. Somit 
sättigt der Silikonmembranoxygenator das Gas bei beiden Begasungsverhältnissen vollständig 
mit Wasserdampf.  
 
Ein Rückschluss auf ein unterschiedliches Verhalten von Silikon- und den Hohlfasermembranen 
PP und PMP ist daher nicht möglich, da jeweils die volle Sättigung erreicht wird. Dies wäre 
auch potentiell mit weniger Membranmaterial möglich gewesen. Erst bei subtotaler Sättigung 
wären Unterschiede zu erkennen gewesen. Poren sind zur Sättigung des Gases mit 
Wasserdampf nicht nötig. H20-Moleküle scheinen sich gut in Silikon zu lösen und durch diese 
Membranen hindurch zu diffundieren.  
 
FC-43® Während der PFC-Experimente zeigte sich die Tendenz, FC-43® in noch größerem 
Maße als PMP-Membranen zurückhalten zu können. Bei der statischen Befüllung konnte kein 
Durchtritt von FC-43® über 24 Stunden nachgewiesen werden. Ebenfalls war nach 24-stündiger 
FC-43®-Perfusion des Silikonmembranoxygenators am Gasauslass kein Leakage zu erkennen, 
allerdings ließ sich durch Beströmen der Gasseite mit Druckluft eine geringe Menge FC-43® 
evakuieren, die die Membranbarriere überwunden haben muss. 
 
Somit halten nichtporöse Silikonmembranen FC-43® nahezu vollständig zurück und erscheinen 
aufgrund der in-vivo-Experimente sehr PL-resistent. Es muss angefügt werden, dass PL ein 
Phänomen bei mikroporösen Membranen darstellt und bisher in der Literatur kein Hinweis auf 
ein PL bei klinischem Einsatz von Silikonmembranoxygenatoren beschrieben wurde.  
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Weshalb bei dem Perfusionsexperiment dennoch FC-43® gasseitig nachzuweisen war, kann 
letztlich nicht abschließend aufgeklärt werden. Möglich ist, dass sich aufgrund der 24-stündiger 
Perfusion an den Membranen nach bereits mehrfachem Gebrauch des Oxygenator Fehlstellen in 
Form von Haarrissen entwickelten, die für FC-43® ein Leck darstellten. Bekanntermaßen stellt 
das Potting eine Schwachstelle der Silikonmembranoxygenatoren dar. 
 
Narkosegase Die Ergebnisse der Narkosegastransferkapazitäts-Experimente sind verhaltener zu 
interpretieren. Zunächst zeigen Abb. 4.18 und 4.19, dass die Kurvenprofile den der 
mikroporösen Hohlfasermembran ähneln. Dies legt die Vermutung nahe, dass sich die 
Transferkapazitäten tendenziell nicht grundlegend unterscheiden. Bei genauerer Analyse der 
Abb. 4.19 ergeben sich diskrete Hinweise auf unterschiedliches Membranverhalten.  
 
Beim kontinuierlichen Lachgas-Übertritt nach ca. 1 Minute Beströmung erscheinen lediglich 
10% Lachgas über die Membran transportiert zu werden. Dennoch ist das Blut bereits nach 5 
Minuten vollständig mit Lachgas gesättigt. Damit gibt es Hinweise, dass die Transferkapazität 
der Silikonmembranen für Lachgas auf der einen Seite größer bzw. auf der anderen Seite kleiner 
als die der mikroporösen Hohlfasermembranen ist. Festzuhalten bleibt, die Kapazitäten befinden 
sich im gleichen Rahmen. 
 
Die Transferkapazität von Xenon liegt in der Größenordnung der PP- und PMP-Membranen. 
Die Kurvenverläufe in Abb. 4.19 überlagern sich nahezu. Einzig unterscheidet sich das 
Übertragungsvermögen von Isofluran. Wie bereits ausführlich erläutert, unterscheiden sich die 
Transferraten von PP- und PMP-Oxygenatoren sehr deutlich. Nach den dargestellten Graphen 
erscheint demnach, dass dichte Silikonmembranen Isofluran in höherem Maße als die 
integralasymmetrischen, mikroporösen PMP-Membranen transportieren können.  
 
Nicht klar zu erkennen ist nach dem gewählten Gas- und Blutfluss von 1 l/min, inwieweit und in 
welcher Weise sich die Transferraten von Silikon- und PP-Membranen von einander 
unterscheiden. Sowohl eine gesteigerte als auch erniedrigte Transferkapazität für das 
Anästhetikum Isofluran ist für Silikonmembranoxygenatoren danach denkbar. 
 
Zusammenfassend wird festgestellt, dass sich bei Silikonmembranoxygenatoren die 
Gastransferraten von Xenon und Lachgas in der Größenordnung von den mikroporösen 
Hohlfasermembranen aus PP und PMP bewegen. Wahrscheinliche Differenzen deuten sich 
lediglich in der Übertragungsfähigkeit für Isofluran an. Um allerdings genauere Erkenntnisse 
über die Verhaltensweisen der Silikonmembranoxygenatoren bei der Narkosegasapplikation via 
Oxygenator zu erhalten, bedarf es weiterer, standardisierter Studien. Eine Aussage über die 
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klinische Einsetzbarkeit bezüglich Verabreichung von Anästhetika über den Oxygenator kann 
aufgrund der erhobenen Datenlage nicht gemacht werden. 
 
5.2.5 Interpretation mit Bezug zum aktuellen Stand der Forschung 
 
In dieser Arbeit konnten deutliche Differenzen der Stoffübertragungsfähigkeiten von Gasen und 
Flüssigkeiten dargelegt werden. Stoffe mit mehratomigen Molekülen bzw. hochmolekulare 
Substanzen werden dabei vermehrt durch die neue PMP-Membran zurückgehalten. Daraus lässt 
sich auf eine größere Sicherheit im klinischen Einsatz bezüglich der Gefahr des PL schließen, 
allerdings muss auch eine Anwendungseinschränkung bei der Applikation von gasförmigen 
Narkotika via PMP-Oxygenator festgestellt werden. 
 
Einen vernachlässigbaren Unterschied gibt es bei den Stoffen O2 und CO2 (vorhergehende 
Studien, Herstellerangaben (27)), H2O, N2O und Xenon. Alle diese Moleküle bestehen aus max. 
3 Atomen. Demgegenüber vermögen PMP-Membranen, trotz ihrer mikroporösen 
Grundstruktur, aufgrund der 1 m dicken Abschlussschicht Moleküle wie halogenierte 
Kohlenwasserstoffe (Isofluran, FC-43®) vermehrt zurück zu halten. Diese Tendenzen wurden 
bereits in der Arbeitshypothese vermutet, wobei wiederum PMP-Membranen für große 
Moleküle nicht völlig dicht sind.  
 
Im Gegensatz zu der Trenngrenze in der Lunge, die lediglich eine Dicke von 2,2 m misst, 
können Polymermembranen nicht in dieser dünnen Dimension produziert werden. Die 
verwendeten Polymere der Kunstmembranen haben eine dickere Wandstärke, die den 
Stofftransport einschränkt. Mittels Mikroporen wird der Stofftransferkapazität erhöht, bringt 
aber auch eine erhöhte Durchlässigkeit für Substanzen mit sich, die im klinischen Einsatz 
zurückgehalten werden müssen.  
 
Der Grad der Porosität hat einen Einfluss auf den Stofftransport, ebenso wie die Gitterstruktur 
der Polymere. Je nach Konstitution, Konfiguration und Konformation entsteht eine spezifische 
Anordnung der Einzelbausteine, die die Löslichkeit und Diffusivität für verschiedene 
Substanzen durch das Polymer bestimmen.  
 
Dabei bewirkt eine hochkristalline Struktur eine höhere Stabilität. Diese wird mit einer 
verminderten Durchlässigkeit erkauft. Da nun Membranen die Aufgabe haben, spezifische 
Stoffe möglichst selektiv hindurchtreten zu lassen und wiederum andere zurückhalten zu 
müssen, muss bei der Entwicklung ein Kompromiss zwischen Durchlässigkeit und Dichtheit des 
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Polymers gewählt werden. Um die Durchlässigkeit bei akzeptabler Dichtheit und Stabilität 
ausreichend zu erhöhen, sind mikroporöse Polymermembranen geeignet. 
 
Das klinische Phänomen Plasma Leakage war eine unerwünschte Folge des einzugehenden 
Kompromisses von PP-Hohlfasermembranen. Hydrophobizität der Membran, Porengröße sowie 
Oberflächenspannung des Blutes wurden als beeinflussende Faktoren ausgemacht (15;16;61). 
Der Einfluss von Wasserdampfkondensation in den Poren bei der Entstehung von PL ist bisher 
ungeklärt (14;15;60;64). Zuverlässig vermeidbar ist dieses unerwünschte Ereignis nicht, deshalb 
ist die neue PMP-Membran entwickelt worden.  
 
Die ersten klinischen Erfahrungen mit Oxygenatoren dieser neuen Membran zeigen, dass PL 
zumindest stärker verhindert werden kann. Der Einatz von PMP-Hohlfaseroxygenatoren wird 
im Allgemeinen als sicher beschrieben. Bisher ist in der Literatur noch kein Fall von PL beim 
Langzeiteinsatz von PMP-Oxygenatoren beschrieben worden (20;59;68;69;97-99). Es zeigte 
sich zusätzlich radiografisch eine geringere inflammatorische Reaktion gegenüber Silikon, 
obwohl eine geringere Mortalität nicht nachweisbar war (100).  
 
Auch die in dieser Arbeit dargestellten Ergebnisse deuten daraufhin, dass PMP-Membranen 
wesentlich zuverlässiger für den Langzeiteinsatz sind als PP-Hohlfasermembranen. Aufgrund 
der aktuellen Datenlage sowie den eigenen Erkenntnissen ist auch mit der 
intergralasymmetrischen Membran ein PL nicht 100%ig auszuschließen. Da 
Hohlfasermembranen auch für den Einsatz von implantierbarem Lungenersatz sowie für 
ambulant eingesetzte Lungenunterstützungssysteme in der Diskussion stehen, sind weitere 
Evaluationen notwendig, um umfassendere Kenntnisse über die Sicherheit der PMP-
Membranen im Langzeiteinsatz zu erhalten.  
 
Der Langzeiteinsatz von Membranoxygenatoren zum ECLS selbst ist keine Standardtherapie. In 
vielen klinischen Algorithmen setzt sich allerdings der ECLS als ultima-ratio durch. Bei 
sichereren Anwendungsmöglichkeiten wäre auch durchaus eine frühzeitigere Indikation zur 
Lungenunterstützung denkbar (3;12;13;101). Abzuwarten bleiben weiterhin die Ergebnisse der 
CESAR-Studie, inwieweit diese Aufschluss über den Erfolg und Wirksamkeit von ECLS gibt. 
 
Die Applikation von gasförmigen Anästhetika via Oxygenator muss kritisch beurteilt werden. 
Klinische Praxis war in einigen kardiochirurgischen Zentren die Verabreichung von Isofluran 
über PP-Hohlfasermembranoxygenatoren (75). Die Applikation über PMP-
Hohlfasermembranoxygenatoren war unzureichend, was in einigen Studien belegt werden 
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konnte (75;76). Diese Ergebnisse konnten durch in-vitro-Experimente dieser Arbeit bestätigt 
werden. Es ergibt sich damit eine eingeschränkte Anwendbarkeit der PMP-Oxygenatoren.  
 
Diese Arbeit zeigt auf, dass in der Gastransferkapazität der kleinen Gasmoleküle bzw. Atome 
kein deutlicher Unterschied zwischen den verschiedenen Hohlfasermembranoxygenatoren mit 
PP bzw. PMP besteht. Damit werden die Ergebnisse einer weiteren in-vitro-Studie zum Xenon-
Gas-Transfer via Membranoxygenator bestätigt (83). Obwohl dies vermutet wird, muss letztlich 
durch weitere Studien abschließend geklärt werden, ob die Applikation alternativer Narkotika 
Lachgas bzw. vor allem Xenon via Oxygenator für eine suffizient tiefe Narkose möglich ist. 
Eine erste Untersuchung (Phase-1-Study) hierzu liefert erfolgversprechende Ergebnisse (102), 
in der kein erhöhter Schaden und Tendenzen zur Kardioprotektion aufgezeigt werden konnte. 
 
Die in dieser Arbeit geschilderten Ergebnisse zum Narkosegastransfer über 
Silikonmembranoxygenatoren deuten ebenfalls auf einen eingeschränkten Isoflurantransfer bei 
vergleichbarer Gasübertragungskapazität für Lachgas und Xenon hin. Ob neu entwickelte 
Silikonmembranen (18;40;42) eine suffiziente Anästhetika-Applikation gewährleisten können, 
muss allerdings in separaten, wissenschaftlichen Untersuchungen überprüft werden. 
 
5.3 Schlussfolgerungen 
 
Zusammenfassend aus den geschilderten Ergebnissen und Erkenntnissen können folgende 
Punkte als Schlussfolgerung dieser Arbeit festgehalten werden: 
 
• PMP-Hohlfasermembranen sind im Gegensatz zu PP-Hohlfasermembranen wesentlich 
undurchlässiger für flüssige Stoffe und scheinen damit weniger anfällig für das 
Auftreten ein PL zu sein. 
• PMP-Hohlfasermembranen sind nicht vollständig dicht gegenüber Flüssigkeiten; damit 
ist das Auftreten von PL nicht völlig auszuschließen. 
• PMP-Hohlfasermembranen vermögen nicht in gleichem Maße wie PP-
Hohlfasermembranen Narkosegase wie Isofluran über die Membran zu transportieren. 
Sie sind damit eingeschränkt anwendbar. 
• PMP-Hohlfasermembranen unterscheiden sich von PP-Hohlfasermembranen in Bezug 
auf Durchlässigkeit von Lachgas und Xenon nicht. 
• Beide Hohlfasermembranen „schwitzen“ in vergleichbarem Maße Wasserdampf aus. 
Beströmungsgase werden vollständig mit Wasserdampf gesättigt. 
• Es liegt die Vermutung nahe, dass großmolekulare und polare Substanzen bevorzugt 
durch PMP-Hohlfasermembranen zurückgehalten werden. Der Grund liegt 
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wahrscheinlich in der 1 m dünnen, porenfreien Deckschicht der mikroporösen PMP-
Membran. 
• Es kann die klinische Empfehlung ausgesprochen werden, nach Auswertung der 
Ergebnisse und dem aktuellen Stand der Forschung PMP-
Hohlfasermembranoxygenatoren gegenüber PP-Hohlfasermembranoxygenatoren für 
den Langzeiteinsatz zur Therapie des ECLS zur Vermeidung des PL zu bevorzugen. 
• Es muss die klinische Empfehlung ausgesprochen werden, nach Auswertung der 
Ergebnisse und dem aktuellen Stand der Forschung PMP-
Hohlfasermembranoxygenatoren nicht während des CPB zu verwenden, wenn dabei 
Narkosegase der Stoffgruppe Halothan (halogenierte Kohlenwasserstoffe) via 
Oxygenator appliziert werden sollen. 
• Vor klinischer Zulassung von neu entwickelten Oxygenatoren und 
Oxygenatormembranen sind umfangreichere Tests vor allem in Hinblick auf Dichtheit 
gegenüber Flüssigkeiten und Durchlässigkeit für im klinischen Alltag applizierten, 
gasförmigen Substanzen dringend notwendig. Hierzu sollte ein standardisierter 
Versuchsstand verwendet werden. 
 
Für zukünftige wissenschaftliche Untersuchungen können zusätzlich folgende Punkte 
festgestellt werden: 
 
• Das PFC FC-43® eignet sich als chemisch inerte, nicht toxische Flüssigkeit für die 
reproduzierbare und quantitative Detektierung von Fehlstellen und Undichtheiten 
angeblich flüssigkeits-undurchlässiger Materialien und Geräte. FC-43® ist wieder 
verwendbar und gut zu handhaben. 
• Das bei den Narkosegastransfer-Experimenten verwendete, heparinisierte, frische 
Schweineblut konnte keinen weiteren Erkenntnisgewinn liefern. Aufgrund der größeren 
Vergleichbarkeit und konstanteren Zusammensetzung ist für zukünftige 
Untersuchungen der Gebrauch von isotonischer Kochsalzlösung bei ansonsten 
unverändertem Versuchsaufbau für primär physikalisch lösende Narkosegase 
ausreichend und Schweineblut verzichtbar. 
 
5.4 Ausblick 
 
Viele Fragen sind im Bereich der extrakorporalen Zirkulation noch offen. Es bleibt abzuwarten, 
ob sich die ARDS-Behandlung durch ECLS als Therapieform auch in der adulten Medizin 
vollständig durchsetzen wird. Klinische Studien bei diesem stets lebensbedrohlichen 
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Krankheitsbild bleiben immer ethisch sehr kritisch und daher schwer durchführbar. Aufschluss 
hierüber wird von der erwähnten CESAR-Studie erwartet.  
 
Die Ursachen für die Entstehung von PL wurden umfangreich erforscht. Die multifaktorielle 
Grundlage scheint bewiesen zu sein, ein solitärer Auslösemechanismus ist unwahrscheinlich. 
Deshalb steht seit Jahren die Entwicklung neuer Oxygenatormembranen im Vordergrund, die 
PL möglichst völlig vermeiden sollen. Neben der in dieser Studie untersuchten PMP-
Hohlfasermembran werden auch Silikonmembranen produziert, die bessere 
Gastransferperformance mit kompletter PL-Resistenz kombinieren sollen. Mit Interesse wird 
beobachtet werden, inwieweit sich diese Hohlfasern im klinischen Gebrauch durchsetzen 
werden. Die Entwicklung einer 100%ig verlässlichen Membran ist vor allem notwendige 
Voraussetzung für die Implantation einer künstlichen Lunge sowie für die ambulante, 
extrakorporale Lungenunterstützung.  
 
Weiterhin von Interesse bleibt die Erforschung von Membranen mit neuen Materialien. So 
könnten beispielsweise anorganische Materialien wie Keramik als Grundlage neuer Membranen 
verwendet werden. 
 
Die Applikation von Narkosegase via Oxygenator ist aktuell kein Standard in der 
Kardioanästhesie. Doch der Einsatz von Xenon als Anästhetikum würde speziell bei 
herzkranken Patienten einen Vorteil bringen. Die Wirkung des Narkotikums Xenon wird bereits 
seit Jahren intensiv erforscht. Es bleibt abzuwarten, ob sich in Zukunft die Aufbreitung und 
Gewinnung von Xenon technisch in dem Maße verbessern lässt, dass dieses Narkosegas 
routinemäßigen Einsatz in der Anästhesie finden kann. In jedem Falle wäre die klinisch 
ausreichende Applizierbarkeit von Xenon via Oxygenator noch durch eine klinische Studien zu 
überprüfen. 
 
Letztlich deckt diese Arbeit ebenfalls neue Unklarheiten auf. So wäre es zum einen 
wünschenswert, zusätzlich weitere Oxygenatormembranen auf Durchlässigkeit von 
Flüssigkeiten, Wasserdampf und Narkosegasen hin zu überprüfen, bevorzugt in Oxygenatoren 
mit möglichst gleichen geometrischen Massen. Ebenfalls wäre das Gastransferverhalten der 
getesteten Oxygenatormembranen für weitere gasförmige Narkotika wie Sevofluran, Desfluran 
von Interesse. Die geäußerte Annahme, dass die vermehrte Dichtheit der PMP-Membran auf die 
dünne Deckschicht sowie die vergleichbare Durchlässigkeit für Substanzen mit kleinen 
Molekülgrößen und wenig polarem Charakter zurückzuführen ist, sollte ebenfalls durch weitere 
Studien überprüft und bestätigt werden. 
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5.4.1 Etablierung eines neuen, standardisierten Versuchsstandes 
 
Sowohl durch die Dichtheitsprüfung als auch durch den in-vitro-Teststand zur Untersuchung 
des Narkosegastransfers konnten durch wenig aufwendige Versuchsaufbauten neue 
Erkenntnisse zur Charakterisierung der geprüften Hohlfasermembranen gewonnen werden. 
Diese positive Erfahrung sollte zur Entwicklung und Etablierung zweier neuer Teststände 
genutzt werden. 
 
Bei den PFC-Experimenten könnte durch Konstruktion einer integrierten und optimierten 
Versuchsanlage die Messdatenerfassung vereinfacht und standardisiert werden. Mittels 
standardisierter Versuchsanordnung und -bedingungen wie z.B. kontinuierlich gleich hoher 
hydrostatischer Druck und gleicher Umgebungstemperatur eröffnet sich die Perspektive, 
beispielsweise Kennlinien für Oxygenatormembranen zu erstellen. So könnten z.B. durch die 
ermittelten Porositäten von verschiedenen Materialien Rückschlüsse für Hersteller und 
Verfahrenstechniker gezogen werden. 
 
Bei den Narkosegastransfer-Experimenten könnte in Zukunft auf die Verwendung von 
Schweineblut verzichtet werden. Dadurch wäre dann die zu bevorzugende Einmalpassage der 
Perfusionsflüssigkeit NaCl-Lösung während des Versuches weniger aufwendig und teuer. 
Zusätzlich ließen sich die Konzentrationen von den Narkosegasen in dem Perfusionsfluid ohne 
Qualitätsverlust der Flüssigkeit einstellen. Bei einer optimierten Versuchsanlage ließe sich die 
Narkoseeinheit besser integrieren, das Schlauchsystem zum Hin- und Abführen des Gases 
könnte verkleinert werden und dadurch zu einer besseren Datenerfassung beitragen.  
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6 Zusammenfassung 
 
Mikroporöse Hohlfasermembranoxygenatoren mit klinisch etablierten Polypropylen- (PP) oder 
neuartige Polymethylpenten-Membranen (PMP) werden klinisch als künstliche Lungen beim 
kardiopulmonalen Bypass (CPB) und zur extrakorporalen Lungenunterstützung (ECLS) 
eingesetzt. Silikonplattenmembranoxygenatoren können auch verwendet werden. 
 
Beim Langzeiteinsatz der PP-Membranoxygenatoren kann es zum multifaktoriellen bedingtem 
Plasma Leakage kommen. Die zur Vermeidung dieses unerwünschten Ereignisses entwickelten 
PMP-Membranoxygenatoren sollen es aufgrund einer veränderten, dichteren Membranstruktur 
verhindern können. Bei der Anwendung von PMP-Membranoxygenatoren kann klinisch 
während dem kardiopulmonalen Bypass nicht ausreichend das volatile Anästhetikum Isofluran 
verabreicht werden. 
 
Beim Teststand Wasserdampf-Transfer wurde an Oxygenator-Modulen untersucht, ob sich die 
Wasserdampfkondensat-Menge bei PP- und PMP-Oxygenatoren unterscheidet, die sich nach 
Perfusion der Oxygenatoren auf die Flüssigkeitsseite mit destilliertem Wasser und Beströmung 
mit trockenem Gas auf der Gasseite nachweisen ließ.  
 
Es war kein Unterschied bei der Kondensatmenge, die als ein Auslösemechanismus für Plasma 
Leakage diskutiert wird, bei den Oxygenator-Modulen nachzuweisen. Wie auch bei den 
Silikonmembranoxygenatoren wurde das Gas vollständig mit Wasserdampf gesättigt. Sollte der 
Kondensationsprozess einen Auslösemechanismus bei der Entwicklung des Plasma Leakage 
bedeuten, so lässt sich in diesem Punkt keine größere Sicherheit bei der Anwendung von PMP-
Membranoxygenatoren feststellen. Dennoch bietet die dünne PMP-Abschlussmembran der 
Kapillarwirkung theoretisch einen Widerstand. 
 
Bei der Dichtheitsprüfung der mikroporösen Hohlfasermembranen mittels dem Perfluorcarbon 
FC-43® und Oxygenator-Test-Modulen konnte gezeigt werden, dass PP-Membranen den 
Durchtritt wesentlich weniger verhindern konnte. Allerdings war auch ein Durchtritt bei PMP-
Membranen nachweisbar. Silikonmembranen erweckten den Eindruck, FC-43® noch besser 
zurückhalten zu können. 
 
Somit können PMP-Membranen als undurchlässiger für Flüssigkeiten gelten als PP-
Membranen, sind aber nicht 100% dicht. Ein Plasma Leakage scheint daher nach den 
Erkenntnissen bei PMP-Membranen deutlich unwahrscheinlicher, aber nicht sicher 
 123 
auszuschließen. Für den Langzeiteinsatz von Oxygenator zum ECLS sind daher PMP-
Hohlfasermembranoxygenatoren gegenüber PP-Oxygenatoren zu bevorzugen. 
 
In einem in-vitro-Experiment wurde die Transportfähigkeit der Hohlfasermembranen für 
Narkosegase überprüft. Die Oxygenator-Module wurden mit Kochsalzlösung oder Schweineblut 
perfundiert und gasseitig mit den inhalatativen Anästhetika Isofluran, Lachgas oder Xenon 
beströmt. Während die Transportkapazität von PP- und PMP-Membranen für Lachgas und 
Xenon keinen Unterschied zeigten, konnte eine deutlich verminderte Applizierbarkeit von 
Isofluran über PMP-Membranen nachgewiesen werden. 
 
Sollen beim CPB als inhalatative Anästhetika halogenierte Kohlenwasserstoffe wie Isofluran 
via Oxygenator verabreicht werden, so ist von dem Einsatz von PMP-
Hohlfasermembranoxygenatoren abzuraten. Diese Einschränkung gilt nicht für die Applikation 
von Lachgas oder Xenon. 
 
Für die Untersuchungen wurden neue Teststände entwickelt, die in ihrer Form als reine in-vitro-
Versuche klinisch relevante Erkenntnisse liefern können. Diese Versuchsaufbauten können sich 
durch weitere Standardisierung bei weitergehenden Studien etablieren.  
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Summary (Zusammenfassung in englischer Sprache) 
 
Study of the mass transport properties of oxygenator hollow fibre membranes with 
regards to the permeability of fluids and anaesthetic gases 
 
Microporous hollow fibre membrane oxygenators with clinically-established polypropylene 
(PP) or innovative polymethylpentene (PMP) membranes are used clinically for 
cardiopulmonary bypasses (CPB) and extracorporeal life support (ECLS). Membrane 
oxygenators with silicone plates may also be used. 
 
During long-term use of PP membrane oxygenators, plasma leakage is possible due to a variety 
of factors. The PMP membrane oxygenators developed to avoid this undesirable occurrence 
should be able to prevent this due to their modified, denser membrane structure. In the clinical 
use of PMP membrane oxygenators for CPB, the halogenated anaesthetic isoflurane cannot be 
administered in sufficient amounts. 
 
In the set-up to test steam transfer, the PP and PMP oxygenator modules were analysed for 
differences in permeability through perfusion with distilled water on the fluid side and 
streaming of dry gas on the gas side. 
 
No differences could be detected in the amount of water condensate, whose function as a trigger 
for plasma leakage is controversial. As with the silicone membrane oxygenators, the gas was 
fully saturated with water condensate. Should the condensation process in the microporous 
membrane be a trigger mechanism for plasma leakage, using a PMP membrane oxygenator 
would not offer a higher level of safety. However, the thin sealing membrane at the surface of 
PMP membrane oxygenators should theoretically provide greater resistance to capillary 
attraction. 
 
Leakage tests of the microporous hollow fibre membranes with Perfluorcarbon FC-43® and 
oxygenator test modules showed that PP membranes were able to prevent considerably less 
transfer. Admittedly, transfer was also detected with the PMP membranes. Silicone membranes 
appeared to retain FC-43® the best. 
 
Thus although PMP membranes could be considered to have better liquid retention properties 
than PP membranes, they are not 100% impervious. This observation means that plasma leakage 
seems far unlikelier when PMP membranes are used, although cannot be ruled out definitively. 
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Thus in long-term clinical application for ECLS, PMP hollow fibre membrane oxygenators 
should be favoured over those with PP membranes. 
 
The narcotic gas transport capacity of hollow fibre membranes was explored in an in-vitro 
investigation. The oxygenator modules were perfused with saline solution and native porcine 
blood on the liquid side and aerated with the gaseous anaesthetics isoflurane, nitrous oxide and 
xenon on the gas side. The transport capacity of PP and PMP membranes showed no difference 
in the case of nitrous oxide and xenon, but the gas transfer performance of PP membranes was 
lower with isoflurane. 
 
Should a halogenated anaesthetic such as isoflurane be used during CPB and administered via a 
hollow fibre membrane oxygenator, use of PMP hollow fibre membrane oxygenators should be 
discouraged. This restriction does not apply to the administering of nitrous oxide or xenon. 
 
As purely in-vitro-experiments, the new test set-ups developed for the investigations could 
provide clinically-relevant knowledge. Further standardisation of the set-up could establish its 
use in future studies. 
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Abkürzungen 
 
°C   Grad Celsius 
Abb.   Abbildung 
ARDS   Acute Respiratory Distress Syndrom 
CPB   Cardiopulmonary Bypass 
CO2   Kohlendioxid 
ECC   Extracorporeal Circulation 
ECCO2R  Extracorporeal CO2 Removal 
ECLS   Extracorporeal Life Support  
ECMO   Extracorporeal Membrane Oxygenation 
EKZ   Extrakorporale Zirkulation 
et al.   und Mitarbeiter 
FC   Fluorcarbon 
Glg.   Gleichung 
Hb   Hämoglobin 
Hkt   Hämatokrit 
HLM   Herz-Lungen-Maschine 
H2O   Wasser 
l   Liter 
MAC   Minimale Alveoläre Konzentration 
min   Minute 
ml   Milliliter 
N2   Stickstoff 
N2O   Lachgas, Stickoxydul 
NaCl   Natriumchlorid (Kochsalz) 
O2   Sauerstoff 
OFS   Oberflächenspannung 
Oxy   Oxygenator 
PFC   Perfluorcarbon 
PL   Plasma Leakage 
PMP   Polymethylpenten 
PP   Polypropylen 
TIVA   Totale Intravenöse Anästhesie 
Tab.   Tabelle 
Xe   Xenon 
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Anhang 
 
A 
 
Datum: __________              H2O   //   Blut Versuchsnummer:______
Versuch: N2O   //     Xen on   //     Isofluran
Versuchsprotokoll: Oxygenator:   PP    /    PMP   /    S ilikon
Temperatur [°C] ____________
Barometerdruck [mmHg]   ___________
Füllvolumen [l ] ____________    
Fluss Flüss igkeit [l/min] ____________ Hämatokrit [%] ______________
Fluss Gas [l /min ] ____________ pO2 [mmHg] _______________
Beströmung  / /   Auswaschen
Gas [%]Zeit [s]Gas [%]Zeit [s]Gas [%]Zeit [s]
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